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1 Einleitung
Die Arteriosklerose bleibt trotz großer Fortschritte der Medizin der häu-
figste Grund für Tod und Behinderung in den westlichen Industrienatio-
nen. Die ischämische Herzerkrankung und der Myokardinfarkt stellen
hierbei die bedeutendsten Endorganschädigungen dar.
Ein prothetischer Ersatz der erkrankten Gefäße ist zwar grundsätzlich
möglich, doch hängt der dauerhafte Erfolg des Gefäßersatzes insbe-
sondere bei kleinkalibrigen Gefäßen wesentlich von dem verwendeten
Prothesenmaterial ab. Dabei zeigen körpereigene Gefäße deutlich bes-
sere Offenheitsraten als alle derzeit auf dem Markt befindlichen syn-
thetischen Gefäßprothesen [106]. Limitierende Faktoren dieser Thera-
pieoption stellen allerdings die beschränkte Verfügbarkeit, sowie der
oft unbefriedigende Zustand autologer Gefäße dar, insbesondere, wenn
mehrfacher prothetischer Ersatz notwendig wird. Der daraus resultie-
rende Mangel an geeigneten Gefäßprothesen könnte durch die Synthese
einer vollständig autologen Gefäßprothese mit einer vitalen Endothel-
zellschicht behoben werden.
Dies könnte im Rahmen des noch relativ jungen Forschungsgebietes
des kardiovaskulären Tissue Engineerings verwirklicht werden. Es bie-
tet die Möglichkeit der Herstellung kleinlumiger Gefäßprothesen unter
Verwendung autologer Materialien. In der Vergangenheit haben sich
dabei verschiedene Strategien etabliert; das Spektrum reicht von einer
einfachen Endothelzellbeschichtung synthetischer Gefäßprothesen [77]
bis hin zur Synthese und Kultivierung vollständig autologer vaskulärer
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Wandschichten [104].
Die wesentliche Problematik des vaskulären Tissue Engineerings al-
lerdings besteht in der Forderung nach einer kleinlumigen, autologen
Gefäßprothese, die bei minimalem Einsatz von Fremdmaterial dennoch
zeitnah zur Verfügung steht.
Aus diesem Grund entwickelten Jockenhoevel et al. das Konzept des
Vascular Composite Grafts, welches insbesondere den Ansprüchen ei-
ner raschen Verfügbarkeit, sowie einer möglichst vollständig autologen
Synthese Rechnung trägt [90]. Erreicht wird dieses Ziel durch die Ein-
bringung einer grobmaschigen textilen Stützstruktur in eine autologe,
zellentragende Fibringelmatrix in einem Spritzgussverfahren.
Gegenstand dieser Dissertation ist die Weiterentwicklung dieses Ansat-
zes. Zum einen soll das Herstellungsverfahren des Vascular Composite
Grafts grundlegend vereinfacht werden, zum anderen werden geeigne-
te Kulturbedingungen im Bioreaktor zum Erreichen der bestmöglichen
Gewebeentwicklung und mechanischen Stabilität evaluiert. Dazu wer-
den erstmals histologische Analysen des Vascular Composite Grafts
durchgeführt.
2
2 Prinzipien des Tissue
Engineerings
Der Begriff „Tissue Engineering” wurde im Jahre 1987 im Rahmen ei-
ner Fachkonferenz für Bioingenieurswissenschaften der National Science
Foundation geprägt und beschreibt die Kombination von Kenntnissen
aus Ingenieurs- und Naturwissenschaften mit dem Ziel der Entwick-
lung von Geweben. 1988 wurde dieser neuartige Begriff bei der ersten
Tissue Engineering Konferenz in Lake Tahoe, Kalifornien folgender-
maßen definiert:
„Tissue engineering is the application of the principles and methods of
engineering and the life sciences toward the fundamental understanding
of structure-function relationships in normal and pathological mamma-
lian tissues and the development of biological substitutes to restore,
maintain, or improve functions.” [124]
Das vaskuläre Tissue Engineering verfolgt das Ziel, ein Gefäß zu ei-
nem definierten Zeitpunkt unter kontrollierten Bedingungen komplett
zu ersetzen, um dadurch seine Funktion wiederherzustellen.
Bezugnehmend auf die obige Definition ist dazu zunächst die Kennt-
nis von Struktur und Funktion der verschiedenen Zellen und der Matrix
erforderlich, die in diesem Gefäß unter Berücksichtigung der mecha-
nischen Belastungen miteinander und mit der Umgebung interagieren
[124].
Auf der Grundlage dieser Informationen, wird es möglich sein, die für
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das Züchten eines Gewebetyps spezifischen Zellen in Kultur zu isolie-
ren. Das Isolieren der Zellen dient ihrer Selektion und ggf. ihrer Mani-
pulation. Nur diejenigen Zellen sollen herangezüchtet werden, die auch
die gewünschte Funktion erfüllen.
Diese Zellen sollten in einem zweiten Schritt einen Verband bilden; Ziel
des Tissue Engineerings ist die kontrollierte Entwicklung von Gewe-
ben. In diesen Prozess kann durch den Einsatz hochaufgereinigter Si-
gnalmoleküle, wie etwaWachstumsfaktoren, eingegriffen werden. Auch
die Entwicklung einer Methode zur kontrollierten Freisetzung der Si-
gnalmoleküle fällt in den Aufgabenbereich des Tissue Engineerings.
Nach der Implantation des so hergestellten Gewebes, muss ein gewisser
Schutz des Transplantats gewährleistet und seine Ernährung sicherge-
stellt werden. In geschlossenen Systemen kommen zu diesem Zweck
so genannte Biohybridsysteme zur Anwendung: durch eine Membran
(Matrix), die zwar permeabel für Nähr- und Abfallstoffe ist, jedoch eine
Zerstörung des Transplantates durch beispielsweise Antikörper und Im-
munzellen verhindert, wird das tissue-engineerte Gewebe vom Körper
abgeschirmt. Biohybridsysteme können implantiert, oder aber extrakor-
poral belassen werden. In offenen Systemen sind die Zellen dagegen an
eine Matrix gebunden, die implantiert wird. Das Gewebe kann so voll-
ständig mit dem körpereigenen Gewebe verwachsen. Diese Matrices
bestehen üblicherweise aus natürlich vorkommenden Materialien wie
Kollagen, oder aber aus synthetischen Polymeren, etwa PVDF [99].
In dieser Arbeit wurden diese Prinzipien zur Entwicklung einer tissue-
engineerten Gefäßprothese herangezogen.
4
3 Anatomie und Physiologie
der Gefäße
3.1 Aufbau des Kreislaufsystems
Um die Vitalität eines Organismus zu gewährleisten, bedarf es des aus-
reichenden An- und Abtransportes von Nährstoffen und Abfallproduk-
ten sowie des Gasaustausches. Dies geschieht bei Einzellern mit Hilfe
der Diffusion. Bei vielzelligen Organismen allerdings sind Transport-
wege erforderlich, da die Diffusionsstrecke zu groß für eine ausreichen-
de Versorgung wäre. Diese Aufgabe nehmen bei vielzelligen Organis-
men die Blut- und Lymphgefäße wahr. Sie bilden ein geschlossenes
System, das einen kontrollierten Stoffaustausch zwischen Gefäßlumen
und Gewebe über die Gefäßwände ermöglicht [47].
Die Gefäße werden grundsätzlich entsprechend der Bluttransportrich-
tung in Bezug auf das Herz eingeteilt: Gefäße, die das Blut in Rich-
tung Herz befördern, werden Venen genannt; solche, die das Blut vom
Herzen weg transportieren, werden als Arterien bezeichnet. Sie sind
Bestandteile des sog. Körperkreislaufs und des Lungenkreislaufs. Das
Herz ist dabei als Umlaufpumpe zwischengeschaltet [108]. Im Körper-
kreislauf wird das Blut vom linken Herzen in die Peripherie gepumpt,
wo Nährstoffe und Sauerstoff abgegeben werden. Von dort aus wird
das Blut wieder zum rechten Herzen transportiert, welches seinerseits
als Umlaufpumpe für den Lungenkreislauf dient. In der Lunge wird
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das Blut mit Sauerstoff angereichert und Kohlendioxid eliminiert. Nach
Passage des Lungenkreislaufes erreicht das Blut das linke Herz und ge-
langt wieder in den Körperkreislauf.
Abbildung 3.1: Blutkreislauf (Schema) [108]
Zudem wird innerhalb des Kreislaufsystems ein Hochdrucksystem von
einem Niederdrucksystem unterschieden. Zum Hochdrucksystem zäh-
len die Arterien des Körperkreislaufs und die linke Herzkammer in der
Auswurfphase des Herzens, der Systole. Im Hochdrucksystem herrscht
ein mittlerer Blutdruck von etwa 100 mmHg (13,3 kPa) [147]. Das Nie-
derdrucksystem hingegen wird zunächst gebildet vom Lungenkreislauf;
der mittlere Blutdruck beträgt rund 15 mmHg (2 kPa) [147]. Außerdem
gehören zum Niederdrucksystem sowohl das Herz, abgesehen von der
linken Herzkammer in der Systole, als auch das venöse System, in wel-
chem der mittlere Blutdruck abhängig von der Körperhaltung ist und in
den größeren thorakalen Venen nur wenige mmHg beträgt [47].
Das Blut wird während der Systole mit einem Druck von etwa 120 mm-
Hg vom linken Ventrikel aus in die Aorta gepumpt. Von hier aus wird es
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über Arterien, die von der Aorta abzweigen, in die Peripherie transpor-
tiert. Mit einer immer stärkeren Verzweigung entstehen zunächst klei-
nere Arterien und schließlich Arteriolen. Davon ausgehend wird das
Blut dem Kapillarsystem zugeführt, einem Netzwerk aus Haargefäßen,
das dem Stoff- und Gasaustausch mit den Geweben dient. Anschlie-
ßend wird das Blut zum Herzen zurückgeführt und gelangt erst in die
Venolen, danach in kleinere Venen, die schließlich zu immer größeren
Venen konfluieren, bis das Blut über die großen Hohlvenen (Venae ca-
vae) dem rechten Vorhof zugeführt wird. Es gelangt dann in den rechten
Ventrikel und passiert den Lungenkreislauf.
3.2 Mikroskopische Anatomie der Blutgefäße
Die Wandschichtung der meisten Gefäße, abgesehen von einigen Seg-
menten der Endstrombahn, folgt einem weitgehend einheitlichen Bau-
plan. Es lassen sich drei Schichten unterscheiden, Tunica interna (In-
tima), Tunica media (Media) und Tunica externa bzw. adventitia (Ad-
ventitia).
Abbildung 3.2: Wandschichten der Arterien [108]
Die innerste Schicht wird gebildet von der Intima, welche sich aus
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Abbildung 3.3: Histologie der Gefäße [71]
Endothelzellen und einer darunterliegenden subendothelialen Schicht
zusammensetzt. Die Endothelschicht ist die einzige bekannte Oberflä-
che, mit der das medikamentös nicht beeinflusste Blut in Kontakt treten
kann, ohne zu gerinnen. Die platten, polygonalen Endothelzellen liegen
auf einer Basallamina und sind über Zellkontakte miteinander verbun-
den [108]. Dazu zählen zum einen die verankernden Adhäsionskontakte
mit mechanischer Funktion, zum anderen so genannte tight junctions,
Verschlusskontakte, die die Interzellulärspalten versiegeln, und schließ-
lich Kommunikationskontakte (Nexus bzw. Gap junctions), die benach-
barte Zellen elektrisch und metabolisch zu einer Funktionseinheit kop-
peln [109]. Aufgrund einer dicken Glycocalyx weist die Oberfläche des
Endothels eine negative Ladung auf [108].
Die Endothelzellen sind in der Lage, vielfältige Aufgaben zu erfüllen
(siehe Kapitel 3.4). Unter anderem sind sie dazu befähigt, Extrazel-
lulärmatrixbestandteile für die subendotheliale Schicht zu synthetisie-
ren (vgl. Abbildung 3.4). Die Extrazellulärmatrix der subendothelialen
Schicht besteht aus Proteoglykanen, kollagenen und elastischen Fasern
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sowie aus Mikrofibrillen aus Fibrillin und Kollagen Typ VI [108].
Abbildung 3.4: Aorta (Katze) [108]
En - Endothel. Sen - Subendotheliale Schicht. el - elastische Lamellen.
KF - Kollagenfasern. gMZ - glatte Muskelzellen.
Die breiteste Schicht der Gefäßwand wird von der Media gebildet. Im
Wesentlichen besteht sie aus glatten Muskelzellen, die eine zirkuläre,
teilweise spiralige Anordnung aufweisen und über Gap Junctions mit-
einander verbunden sind. Sie sind in der Lage, elastische und kollagene
Fasern, sowie Proteoglykane zu synthetisieren. Diese Produkte dienen
dem Aufbau der Extrazellulärmatrix der Media [108]. Eingerahmt wird
die Schicht von Membrana elastica interna und externa. Die Membrana
elastica interna besteht aus einem zweidimensionalen Netz aus elasti-
schen Fasern, das ebenfalls von den glatten Muskelzellen synthetisiert
wird, und grenzt die Media gegen die Intima ab. Sie verfügt über zahl-
reiche Öffnungen im Flechtwerk, was einer erleichterten Diffusion von
Stoffen durch die Gefäßwand zugute kommt. Eine Membrana elastica
externa findet sich bei größeren Gefäßen an der Grenzlinie zwischen
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Media und Adventitia [108].
Die bindegewebige Adventitia ist die äußerste Schicht der Gefäßwand
und dient der Verankerung des Gefäßes in der Umgebung. Sie geht oh-
ne scharfe Grenze in das umliegende Bindegewebe über und enthält Fi-
broblasten, Proteoglykane, elastische und kollagene Fasern. Die elasti-
schen Fasern sind überwiegend längs orientiert, während die Kollagen-
fasern scherengitterartig angeordnet sind [108]. Die Adventitia führt
neben Lymphgefäßen die Vasa vasorum, kleine „Blutgefäße der Ge-
fäße”, zur Versorgung der äußeren Mediaschichten. Sie liegen an der
Grenze zwischen Media und Adventitia und bilden ein Geflecht aus
Arteriolen, Kapillaren und Venolen. Bei größeren Gefäßen dringen sie
auch in die Media ein. Die inneren Mediaschichten und die Intima wer-
den per Diffusion vom Gefäßlumen aus ernährt. Innerviert werden die
Gefäßschichten über postganglionäre Axone des Sympathikus, die ein
Netzwerk um die Gefäßwand bilden, wobei sie nicht in die Media ein-
dringen. Die Schichten, die weiter von diesen Nervenfasern entfernt
liegen, werden über fortgeleitete Erregungen via Gap junctions sowie
über Transmitter erreicht [108].
Nach dem Aufbau unterscheidet man Arterien vom elastischen Typ
(conducting arteries) und Arterien vom muskulären Typ (disturbing ar-
teries) [47].
Zum elastischen Typ zählt man die großen herznahen Gefäße (Aorta,
Truncus brachiocephalicus, A. carotis communis, Truncus pulmonalis,
A. subclavia, A. iliaca communis), jedoch nicht die vorwiegend in der
Diastole durchbluteten Koronararterien [47]. Die Arterien vom elasti-
schen Typ erfüllen eine Windkesselfunktion, wodurch die diskontinu-
ierliche Pumpleistung des Herzens in eine kontinuierlichere Strömung
in den Arterien umgeformt wird (vgl. Kapitel 3.3.3). Diese Aufgabe
wird ermöglicht durch die reversible Dehnbarkeit der Wand, welche
aus ihrem speziellen Aufbau resultiert: im Gegensatz zu den Arterien
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Abbildung 3.5: a: Arterie vom elastischen Typ. b: Arterie vom musku-
lären Typ. [47]
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vom muskulären Typ weisen sie eine dickere Intima, keine besonders
ausgeprägte Elastica interna und in der Tunica media zahlreiche gefens-
terte elastische Membranen auf [47]. Mit zunehmender Entfernung vom
Herzen prägt sich der muskuläre Typ stärker aus, bei welchem der oben
beschriebene dreischichtige Wandaufbau besonders deutlich erkennbar
ist [47].
3.3 Arterielle Hämodynamik
Das menschliche Blutgefäßsystem ist vereinfachend aus Röhren unter-
schiedlichen Durchmessers aufgebaut. Dabei gelten für die Strömung
des Blutes die Gesetzmäßigkeiten der Hämodynamik.
3.3.1 Grundlagen der Hämodynamik
Das in den Gefäßen fließende Blut setzt der Strömung als reale Flüssig-
keit einen Reibungswiderstand R entgegen, der aus aneinander vorbei
gleitenden Flüssigkeitsschichten resultiert [24].
Bezogen auf den gesamten großen Kreislauf spricht man auch vom to-
talen peripheren Widerstand (TPR), der in Ruhe ca. 18 mmHg !minl be-
trägt [147].
Um diesen Widerstand R zu überwinden und eine Strömung I im Gefäß
zu ermöglichen, bedarf es eines Druckgefälles "P als treibende Kraft.
Dies lässt sich analog zum Ohm´schen Gesetz darstellen als
Gleichung 1: I = "PR (1)
Dabei ist I als Stromstärke dasjenige Volumen, das pro Zeiteinheit "t
einen Gefäßquerschnitt durchströmt:
Gleichung 2: I = "V"t (2)
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Abbildung 3.6: Beziehung zwischen Druck, Widerstand und Strömung
[68]
Bezogen auf den großen Kreislauf, bei dem I dem Herzzeitvolumen
(HZV) gleichzusetzen ist:
Gleichung 3: HZV = "PTPR (3)
Gleichzeitig ist v die Geschwindigkeit der Flüssigkeitsteilchen (Strö-
mungsgeschwindigkeit) in einem Rohrquerschnitt A. Es gilt:
Gleichung 4: I = v % A (4)
Die Kontinuitätsbedingung fordert, dass die Flüssigkeitsmenge, die in
einen Raum, etwa einen definierten Gefäßabschnitt, einströmt, gleich
der Menge ist, die aus dem Raum ausströmt. Die Stromstärke I muss
also unabhängig vom Querschnitt A der einzelnen Röhren über eine
definierte Strecke immer konstant sein [24]. Für ein in sich geschlosse-
nes Röhrensystem gilt also:
I = konstant
Die Strömungsgeschwindigkeit v hingegen verhält sich in hintereinan-
der geschalteten Rohrabschnitten eines geschlossenen Systems umge-
kehrt proportional zum Querschnitt A (vgl. Abbildung 3.7):
Gleichung 5: v = 1A % I (konstant) (5)
In der Praxis bedeutet das für den Kreislauf, dass das Kapillargebiet ei-
ne etwa 800-fach größere Gesamtquerschnittsfläche, aber eine 800-fach
13
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Abbildung 3.7: Erläuterung der Kontinuitätsbedingung: Änderungen
der mittleren Strömungsgeschwindigkeit bei unter-
schiedlichen Querschnitten in hintereinander geschal-
teten Gefäßen [24].
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geringere mittlere Strömungsgeschwindigkeit aufweist als beispielswei-
se die Aorta [24].
Zur Charakterisierung einer Rohrströmung muss ein weiterer Aspekt
betrachtet werden, der sich insbesondere auf die Wandstrukturen des
Rohres auswirkt. Befindet sich zwischen zwei Platten im Abstand x ei-
ne homogene Flüssigkeit und wird die untere Fläche fixiert und die obe-
re Fläche mit konstanter Geschwindigkeit v in eine Richtung bewegt, so
tritt eine Scherung der Flüssigkeit im Spaltraum auf [24]. Da die äuße-
ren Flüssigkeitsteilchen jeweils an den Platten haften, ist die Geschwin-
digkeit der Flüssigkeit an der fixen Platte gleich null, und an der oberen
Platte gleich v. Infolge der Reibung zwischen den Flüssigkeitsschichten
entwickelt sich ein lineares Geschwindigkeitsgefälle dvdx zwischen den
Platten. Um ein Fortführen dieser Bewegung zu ermöglichen, ist eine
Kraft K aufzubringen. Die auf die Plattenfläche einwirkende Kraft wird
als Schubspannung τ bezeichnet und ist folgendermaßen definiert:
Gleichung 6: τ = η % dvdx (6)
Dieses Modell ist verallgemeinert insofern auf die Blutgefäße zu über-
tragen, als dass die Wandstrukturen die fixen Platten und die Strömung
des Blutes die bewegte Platte darstellt. Daraus ergibt sich ein para-
belförmiges Geschwindigkeitsprofil der Blutströmung in den Gefäßen
(vgl. Abbildung 3.8).
3.3.2 Hagen-Poiseuille-Gesetz
Nach demHagen-Poiseuille-Gesetz gilt für laminare und stationäre Flüs-
sigkeiten in einem zylindrischen Gefäß:
Gleichung 7: I = r4!pi8!l!η %"P (7)
Unter Beachtung der Analogie zwischen Hagen-Poiseuille-Gesetz und
Ohm´schem Gesetz ermittelt sich wie folgt der Strömungswiderstand:
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Abbildung 3.8: a: parabelförmiges Geschwindigkeitsprofil bei statio-
närer laminarer Strömung in einem starren Rohr b: wir-
belige Vermischung der Flüssigkeitsteilchen aus den
einzelnen Schichten bei turbulenter Strömung [24].
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Gleichung 8: 1R =
r4!pi
8!η!l (8)
beziehungsweise
Gleichung 9: R = 8!η!lr4!pi (9)
welcher somit in Röhren der Rohrlänge l von der Viskosität η der Flüs-
sigkeit und von der vierten Potenz des inneren Röhrenradius r4 abhängt
[147]. Die wichtigste Einflussgröße auf den Widerstand eines Gefäßab-
schnittes ist also der Radius r des Gefäßes. Verringert sich der Radius
eines Gefäßes um nur 16%, so steigt der Widerstand auf das doppelte
[147].
Diese Darstellung gilt jedoch nur bedingt für die Strömungsbedingun-
gen im Gefäßsystem, da sie in uneingeschränkter Weise nur für die
stationäre laminare Strömung einer homogenen Flüssigkeit in einem
starren Rohr anwendbar ist, bei der es zu einem parabelförmigen Ge-
schwindigkeitsprofil kommt [24]. Hingegen kann eine laminare in eine
turbulente Strömung übergehen, die sich durch eine wirbelige Vermi-
schung der Flüssigkeitsteilchen aus den einzelnen Schichten auszeich-
net (vgl. Abbildung 3.8) [24].
Im Kreislaufsystem kommt es physiologischerweise in den proxima-
len Abschnitten der Aorta und der A. pulmonalis während der Austrei-
bungsphase zu turbulenten Strömungen, aber auch bei erhöhten Strö-
mungsgeschwindigkeiten pathologischer Genese, etwa bei Gefäßsteno-
sen, oder bei reduzierter Blutviskosität (zum Beispiel bei schweren An-
ämien) kann es zu turbulentem Fluss kommen [24].
Dennoch ist das Hagen-Poiseuille-Gesetz von wesentlicher Bedeutung
für quantitative Abschätzungen in der Kreislaufphysiologie. Die Ab-
hängigkeit des Strömungswiderstandes von der 4. Potenz des Radius
erklärt demnach, weshalb die kleinen Arterien und Arteriolen in ihrer
Gesamtheit zu nahezu 50% am totalen peripheren Widerstand (TPR)
beteiligt sind und begründet zudem die beträchtlichen Änderungen des
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Widerstandes und damit der Durchblutung, die durch minimale Ände-
rungen des Kontraktionszustandes der Arteriolen hervorgerufen werden
[147]. Die Arteriolen werden daher auch als „Widerstandsgefäße” be-
zeichnet [147].
3.3.3 Compliance und Windkessel
Durch die Füllung der Gefäße wird ein bestimmter Dehnungszustand
erreicht. Dieser wird zum einen durch die Dehnbarkeit der Gefäßwand,
zum anderen durch den transmuralen Druck bestimmt. Der transmura-
le Druck kann als die Druckdifferenz über die Gefäßwand dargestellt
werden:
Gleichung 10: Ptm = Pi − Pe (10)
Ein Maß für die Dehnbarkeit der Gefäßwand ist die Compliance, die die
Abhängigkeit einer Volumenänderung von einer Druckänderung dar-
stellt:
Gleichung 11: C = "V"P (11)
Aorta und große Arterien haben eine sehr hohe Compliance, was dazu
führt, dass ihre Wand während der Auswurfphase durch den systolisch
hohen Druck gedehnt wird, sodass ein Teil des ausgeworfenen Blutes
im derart vergrößerten Lumen „gespeichert” wird und erst nach Schluss
der Aortenklappe weiterströmt [147]. (vgl. Abbildung 3.9)
Somit bewirkt die Compliance der Aorta und der großen Arterien die
Umwandlung der stoßweisen Blutströmung an der Aortenwurzel in einen
annähernd kontinuierlichen Fluss auch während der Diastole (Windkes-
selfunktion).
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Abbildung 3.9: Windkesselfunktion, Systole, Diastole [53]
3.3.4 Pulswellen
Durch den rhythmischen Blutauswurf des Herzens werden in Aorta und
A. pulmonalis Pulswellen erzeugt, die sich bis zu den Kapillaren fort-
pflanzen [24].
Abbildung 3.10: Schematische Darstellung der Ausbreitung einer Puls-
welle in einem elastischen Schlauch [24]
Man unterscheidet einen Druckpuls, einen Strompuls und einen Quer-
schnittspuls (Volumenpuls) an jedem Ort, den die Pulswelle durchläuft.
Der Druckpuls beschreibt die Druckamplitude an einem bestimmten
Punkt des Gefäßsystems über die Zeit. Diese Druckänderung pflanzt
sich entlang des Gefäßbaumes mit einer Pulswellengeschwindigkeit von
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4- 10 m/s fort [24]. (s.u.)
Als Wellenwiderstand Z bezeichnet man das Verhältnis der Druckam-
plitude einer Welle"P zur Stromstärkeamplitude"I:
Gleichung 12: Z = "P"I (12)
An Orten, an denen sich der Wellenwiderstand Z, ändert, kommt es zu
Reflexionen der Welle, wobei die Druckpulsamplitude zunimmt, und
die Strompulsamplitude abnimmt. In der systolischen Auswurfphase
des Herzens wird vom Strompuls in der Aorta eine Spitzenstromstär-
ke von 500 – 600 ml/s erreicht, um danach auf unter Null abzufallen
(vgl. Abbildung 3.11 und 3.12) [24]. Das heißt, es kommt zu einem
kurzzeitigen Rückstrom in Richtung auf die sich schließende Aorten-
klappe am Ende der Systole, also am Ende des Strompulses [24]. In
der zentralen Druckpulskurve zeigt sich dies als scharfe Inzisur (vgl.
Abbildung 3.11).
Wie in Abbildung 3.12 zu erkennen, zeigt die Druckpulskurve einen
Anstieg bis zu einem bestimmten Maximum, dem systolischen Blut-
druck Psys, einen darauf folgenden Abfall bis zur Inzisur und schließ-
lich eine langsamere Abnahme bis zu einem Minimum, dem diastoli-
schen Blutdruck Pdia. Die Differenz Psys−Pdia wird als Blutdruckam-
plitude "P bezeichnet. Beim gesunden Erwachsenen in körperlicher
Ruhe beträgt der systolische Blutdruck etwa 120 mmHg, der diasto-
lische etwa 80 mmHg. Der arterielle Mitteldruck bezeichnet den über
eine bestimmte Zeitspanne gemittelten Druck.
Auf Grund der oben beschriebenen Pulswellenreflexion kommt es in
den herzfernen Gefäßen zu einer Überhöhung der Blutdruckamplitu-
de (vgl. Abbildung 3.12). Da die Pulswelle an der geschlossenen Aor-
tenklappe abermals reflektiert wird, läuft sie wieder nach peripher und
führt in der herzfernen Druckpulskurve zur Ausbildung eines zweiten
Gipfels (Dikrotie) im diastolischen Abschnitt.
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Abbildung 3.11: Schematische Darstellung zur Entstehung des „pri-
mären” Druckpulses [24].
Das Produkt aus Strompuls (unten) und Wellenwiderstand in der Aorta ascendens ist
der Druckpuls, der auf die Verlängerung des diastolischen Abfalls des vorhergehenden
Pulses (punktierte Linie) aufgesetzt werden muss, um den „primären” Druckpuls zu
erhalten (gestrichelte Linie). Der tatsächliche Druckpuls (durchgezogene Linie) ergibt
sich aus dem Primärpuls und der Summe der reflektierten Wellen.
Abbildung 3.12: Druck- und Strompulsformen entlang dem arteriellen
Hauptrohr bei einem jungen Erwachsenen [24].
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3.4 Lokale Regulation der Durchblutung
Um auch unter wechselnden Belastungs- und Umgebungsbedingungen
eine adäquate Blutversorgung der Organe zu gewährleisen, muss die
Durchblutung an die entsprechende Situation angepasst werden. Da-
bei muss zum einen eine Mindestversorgung der Organe gesichert sein,
zum anderen muss eine Umverteilung des Blutstroms zu den jeweils
aktiven Organsystemen auf Kosten ruhender Organe stattfinden.
Die Regulation der Durchblutung geschieht im Wesentlichen über eine
Änderung der Gefäßweite, das heißt über eine Beeinflussung des Span-
nungszustandes (Tonus) der glatten Muskelzellen in der Media des Ge-
fäßes.
Zunächst weisen die Gefäße in den einzelnen Organstromgebieten einen
jeweils charakteristischen Ruhetonus auf, der sich aus einem basalen
Tonus und einem sympathisch-adrenerg vermittelten Tonus ergibt [24].
Dabei kommt der basale Tonus durch lokale Faktoren zustande, die aus
der Gefäßwand selbst oder aber aus der unmittelbaren Umgebung stam-
men [24]. Wird ein Gefäß denerviert, so dilatiert es, und der Basisto-
nus stellt sich ein. Er ist die Folge spontaner Depolarisationen in der
glatten Muskulatur der Gefäße [147]. Sympathisch-adrenerge Nerven-
fasern, die die Blutgefäße umgeben, verstärken den Basistonus [24]. Je
nach Gefäßgebiet ist das Verhältnis des Basistonus zum sympathisch-
adrenerg vermittelten Tonus unterschiedlich stark ausgeprägt. Lebens-
wichtige Organe, die unabhängig von der Belastungssituation hohe Durch-
blutungsanforderungen haben (z.B. Gehirn) zeigen einen hohen Basi-
stonus, aber nur einen sehr schwachen sympathisch-adrenerg vermittel-
ten Gefäßtonus, sodass die Durchblutung weitgehend konstant gehalten
wird. Umgekehrt können in Organgebieten mit stark wechselnden funk-
tionellen Anforderungen die relativ größten Durchblutungsänderungen
auftreten, wie etwa in der Skelettmuskulatur oder in der Haut [24].
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Die lokale Durchblutungsregulation weist einige wesentliche Mecha-
nismen der Autoregulation auf. Grundsätzlich kommt es durch eine
rasche Erhöhung des transmuralen Drucks in den terminalen Arterien
und Arteriolen der meisten Gefäßgebiete zu einer Kontraktion der glat-
ten Muskelzellen der Gefäßwand [24]. Dieser Mechanismus wird auch
als Bayliss-Effekt bezeichnet und ist wesentlich für ein Konstanthalten
der Organdurchblutung auch bei wechselndem Blutdruck [147]. Außer-
dem wirken einige lokale Metabolite regulierend auf die Durchblutung
ein. So wirkt eine Erhöhung des CO2 Partialdruckes bzw. der H+ Io-
nenkonzentration und eine Senkung des O2 Partialdruckes ebenso wie
eine lokale Konzentrationssteigerung von K+ Ionen, ADP und AMP so-
wie eine Steigerung der Gewebsosmolarität vasodilatatorisch, was die
Durchblutungssteigerung bei lokalen Stoffwechselsteigerungen erklärt
[147]; [24]. Dabei ist festzuhalten, dass die Durchblutung von Gehirn
und Myokard fast ausschließlich unter lokal-metabolischer Kontrolle
steht [147].
Zudem greifen auch einige Hormone regulierend auf den Gefäßtonus
ein. Dabei haben sie entweder selbst einen unmittelbaren Einfluss auf
die Gefäßmuskulatur oder sie bewirken die Freisetzung sog. vasoakti-
ver Substanzen (sog. Autakoide), die auf parakrinem Wege ihre Wir-
kung entfalten [147]; [24].
Die Plasmaspiegel der Nebennierenhormone Adrenalin und Noradrena-
lin steigen bei körperlicher Anstrengung stark an und binden an α1-
Adrenozeptoren in der Gefäßwand, was eine Vasokonstriktion zur Fol-
ge hat. Hingegen wird von Adrenalin in Skelettmuskel, Myokard und
Leber eine Vasodilatation erzielt, denn diese Gewebe sind reichlich mit
β2-Adrenozeptoren ausgestattet, an welche Noradrenalin nicht zu bin-
den vermag. Am Herzen befinden sich die α1-Adrenozeptoren vorwie-
gend an den epikardialen Gefäßen, während die β2-Adrenozeptoren an
den subendokardialen Gefäßen überwiegen [147].
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Abbildung 3.13: Steuerung der Organdurchblutung durch neuronale,
lokale und hormonale Einflüsse [147].
Ein weiteres Element der hormonalen Kreislaufsteuerung ist das aus
dem juxtaglomerulären Apparat freigesetzte Renin, das über das Renin-
Angiotensin-System zur Bildung von Angiotensin II als Autakoid führt,
welches seinerseits vasokonstriktorisch wirkt [24].
Unter den vom Endothel freigesetzten Autakoiden kommt dem vaso-
dilatatorisch wirksamen Stickstoffmonoxid (NO) die wichtigste Rolle
zu. Es wird bereits unter Ruhebedingungen kontinuierlich abgegeben;
seine Freisetzung wird zusätzlich induziert durch die Wandschubspan-
nung, die das vorüberströmende Blut an der luminalen Endothelzel-
loberfläche erzeugt und bei Vasokonstriktion größer wird [24]. Auch
die Bindung von Acetylcholin (M-Rezeptoren), ATP, Endothelin (ETB-
Rezeptoren) und Histamin (H1-Rezeptoren) führt zur Freisetzung von
NO [147]. Das bei Schädigung des Endothels freigesetzte Endothelin
ist zugleich über ETA-Rezeptoren der stärkste bisher bekannte endo-
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gene Vasokonstriktor [24]. Histamin hingegen hat ebenso wie Kalli-
din und Bradykinin neben vasodilatierenden Eigenschaften auch einen
Einfluss auf die Kapillarpermeabilität, was insbesondere bei Entzün-
dungsprozessen zum Tragen kommt. Auch Serotonin wirkt bei intak-
tem Endothel vasodilatatorisch; besteht jedoch eine Schädigung des
Endothels, kommt es zur Vasokonstriktion. Ein besonders vielfältiges
Wirkungsspektrum zeigen die Eicosanoide: vasokonstriktorisch wirken
Prostaglandin F2α und die Thromboxane A2 und B2, wohingegen Pros-
taglandin E1, E2, I2 und D2 überwiegend Vasodilatationen hervorru-
fen. Zu den Arachidonsäurederivaten zählt ebenfalls der sog. EDHF
(= endothelium-derived hyperpolarizing factor), der eine Vasodilatati-
on bewirkt [147, 24].
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Erkrankungen des kardiovaskulären Systems stehen heutzutage im Vor-
dergrund der Todesstatistiken der westlichen Welt.
Nach Angaben des Statistischen Bundesamtes verstarb im Jahre 2006
in Deutschland nahezu jeder zweite (43,7%) an einer Erkrankung des
Herz-Kreislauf-Systems [23]. Dabei stellt die Arteriosklerose als we-
sentlicher Grund für Herz- und Hirninfarkt die wichtigste Entität der
Gefäßpathologien dar.
4.1 Arteriosklerose
Die Arteriosklerose ist gemäß der WHO definiert als eine „variable
Kombination von Veränderungen der Intima, bestehend aus herdför-
migen Ansammlungen von Fettsubstanzen, komplexen Kohlenhydra-
ten, Blut und Blutbestandteilen, Bindegewebe und Kalziumablagerun-
gen, verbunden mit Veränderungen der Arterienmedia” [134]. Infolge-
dessen kommt es zu einer zunehmenden Einengung des Gefäßlumens
mit schwerwiegenden Komplikationen, wie im Folgenden dargestellt.
Die Krankheit schreitet zunächst jahrzehntelang asymptomatisch voran
und manifestiert sich später oft erst als akutes klinisches Krankheitsbild
[134].
Trotz zahlreicher Bemühungen im Bereich der Forschung konnte die
genaue Ätiologie der Arteriosklerose bis heute nicht geklärt werden,
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doch sind die Hauptrisikofaktoren für die Entstehung und Progression
der Arteriosklerose identifiziert [134], [148].
Als beeinflussbare Risikofaktoren gelten heute:
• Nikotinabusus
• Hypertonie
• Hyperlipidämie
• Diabetes Mellitus
• Hyperhomozysteinämie.
Daneben sind die Risikofaktoren
• höheres Alter
• männliches Geschlecht
• genetische Belastung
nicht beeinflussbar [148].
Außerdem scheinen weitere Einflüsse die Entstehung und Progression
der Arteriosklerose zu fördern, darunter
• Adipositas und bestimmte Essgewohnheiten
• Hyperurikämie
• Stress
• Bewegungsmangel
• hormonelle Faktoren [134].
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Als synoptisches Modell für die Entstehung der Arteriosklerose ist heu-
te die sog. „Response-to-injury-Hypothese” anerkannt, die von Russell
Ross vorgeschlagen wurde [140]. Er postulierte, dass die Atherogene-
se ihren Ausgangspunkt von Endothelläsionen nimmt, die zu erhöh-
ter endothelialer Permeabilität für Plasmabestandteile und letztendlich
zur Anheftung von Monocyten und Thrombocyten führen [134]. Doch
scheint bereits eine endotheliale Dysfunktion für das Auftreten einer
Arteriosklerose ausreichend zu sein [139]. Derartige Schädigungen des
Endothels können durch Hypertonie, Nikotin, Immunmechanismen, hä-
modynamische Faktoren und eine Hyperlipidämie verursacht werden
[134].
Abbildung 4.1: Synoptische Darstellung der Atherogenese [134].
Bedingt durch die erhöhte Gefäßpermeabilität kommt es zu einer Ein-
schwemmung von Lipoproteinen, insbesondere von LDL, in die Intima
[134].
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Das defekte Endothel exprimiert spezifische Adhäsionsmoleküle wie E-
Selektin und intercellular adhesion factor 1 (ICAM-1) auf seiner Ober-
fläche, sodass es zur Anheftung von Monocyten und Thrombocyten
kommt [134], [148], [143]. Die Monocyten dringen in die Arterien-
intima ein und werden zu Makrophagen umgewandelt.
Brown und Goldstein zeigten im Jahre 1974 die zentrale Rolle die-
ser Makrophagen bei der Atherogenese [60]. Die Makrophagen set-
zen demnach reaktive O2-Radikale, insbesondere das Superoxidanion
•O2−, frei [148]. Diese Radikalbildung wirkt zum einen schädigend auf
das Endothel, zum anderen wird endotheliales NO unwirksam, weshalb
dessen vasodilatierende Wirkung wegfällt (vgl. Kapitel 3.4).
Zudemwird das eingeschwemmte LDL beimDurchtritt durch das Endo-
thel durch die entstandenen Radikale oxidiert, was eine veränderte Struk-
tur des Apolipoproteins B100 an der Oberfläche des LDL zur Folge hat
[151]. Diese Strukturveränderung verhindert eine Bindung des LDLs an
den ApoB100-Rezeptor der Zelloberfläche [134, 148]. Das LDL kann
somit nicht in die Zelle aufgenommen und verstoffwechselt werden,
sondern reichert sich weiter in der Intima an [143]. Die eingewander-
ten Makrophagen jedoch besitzen einen sog. Scavenger Rezeptor, mit
dessen Hilfe sie in großen Mengen auch oxidiertes LDL aufnehmen
können. Allerdings kann dieser Prozess im Gegensatz zur Aufnahme
über den ApoB100 Rezeptor nicht herunterreguliert werden, sodass die
Makrophagen mit LDL angereichert werden und sich in Schaumzel-
len umwandeln [148], [143, 151]. Diese Schaumzellen reichern sich in
kleinen Gruppen in der Intima an und sind bereits in der Frühphase der
Arteriosklerose als Fettstreifen sichtbar [134].
Prinzipiell ist dieses Stadium der „Lipidflecken” jedoch reversibel, da
die Makrophagen wahrscheinlich wieder in die Blutbahn zurückgelan-
gen könnten.
Durch die chemotaktischen Faktoren der Mono- und Thrombocyten
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Abbildung 4.2: Lipidflecken [134].
Makroskopisches Bild: Lipidflecken als frühe Veränderungen der
Arteriosklerose bei einem jungen Patienten. Histologisches Bild: An
der Oberfläche Endothel, darunter in der Intima Ansammlungen von
Schaumzellen (Pfeile). HE; Vergr. 200fach
(PDGF, FGF2 und TGFα) wird eine Migration von glatten Muskelzel-
len aus der Media in die Intima ausgelöst [134].
Durch PDGF, synthetisiert von Makrophagen, Thrombocyten, beschä-
digtem Endothel und den glatten Muskelzellen selbst, werden die glat-
ten Muskelzellen wiederum zur Proliferation angeregt [148]. Von Ben-
ditt und Benditt wurde sogar die Hypothese einer monoklonalen Pro-
liferation der Zellen postuliert [15]. Zudem verändern die Zellen ih-
ren Phänotyp von einer kontraktilen in eine sekretorisch aktive Zelle,
woraufhin sie unterschiedliche Kollagene, Elastin und Proteoglycane
synthetisieren und selbst zu Schaumzellen umgewandelt werden kön-
nen [134, 148]. Die Läsion wird in diesem Stadium auch als „fibröse
Plaque” oder „Atherom” bezeichnet.
Das Vollbild einer „komplizierten” oder „komplexen Läsion” wird er-
reicht, wenn sich innerhalb der Plaque eine atheromatöse Nekrose und
lumenseitig eine fibröse Kapsel ausbilden (vgl. Abbildung 4.5). Die Ne-
krose besteht vorwiegend aus Zelldetritus, Cholesterinkristallen, Schaum-
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Abbildung 4.3: Migration der glatten Muskelzellen aus der Media in
die Intima [143].
Abbildung 4.4: Fibröse Plaque [134].
Makroskopisches Bild: Die Plaque ist gegenüber den Lipidflecken
deutlich größer, etwas erhaben und auf Grund der vermehrten
bindegewebigen Einlagerungen weißlich verfärbt (Sternchen).
Histologisches Bild: In der frischen fibrösen Plaque glatte
Muskelzellen (Pfeile) und lockeres Bindegewebe. HE; Vergr. 600fach.
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zellen und Calcium, während die fibröse Kappe aus glatten Muskel-
zellen, Makrophagen, Schaumzellen, Lymphozyten, sowie einer Matrix
aus Kollagen, Elastin und Proteoglycanen besteht. Besonders in der Pe-
ripherie der Läsionen gibt es meist Hinweise auf eine Neovaskularisa-
tion [143].
Abbildung 4.5: Komplizierte atherosklerotische Läsion [134].
Die zentrale Nekrose (Sternchen) enthält reichlich
Cholesterinkristalle. An der Außenseite und insbesondere lumenwärts
sitzt eine kollagenreiche fibröse Kappe (Pfeil). HE; Vergr. 25fach.
Durch diesen Mechanismus wächst die atherosklerotische Plaque, was
zu einer zunehmenden Obliteration des Gefäßlumens führt, die schließ-
lich nicht mehr reversibel ist und einen vollständigen Verschluss des
Gefäßes zur Folge haben kann. Dabei sind insbesondere kleinlumige
Arterien gefährdet. Die Blutzufuhr zu distalen Organen wird unterbun-
den, und eine Ischämie bzw. letztendlich eine Nekrose resultiert. Als
Beispiel sei die schmerzhafte Belastungsischämie infolge Minderper-
fusion bei chronischer arterieller Verschlusskrankheit genannt, die un-
behandelt schließlich zur Nekrose der Extremität führt (Gangrän) [143].
In großen Arterien wachsen Atherome destruktiv, brechen in die Media
ein und schwächen somit die Gefäßwand. Dadurch wird die Entstehung
eines Aneurysmas begünstigt, was bei dessen Ruptur lebensbedrohliche
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Blutungen zur Folge haben kann.
Erheblich kompliziert werden kann der Krankheitsverlauf durch Ein-
blutungen in das Atherom. Als Blutungsquelle gelten dabei die neu ent-
standenen dünnwandigen Kapillaren in der Peripherie der Plaque, die
das Atherom versorgen [143]. Das entstehende Hämatom hat zum einen
- insbesondere in den Koronararterien - eine hämodynamisch wirksa-
me Lumeneinengung mit Ischämien zur Folge, zum anderen kann die
Plaque rupturieren. Dieses Aufbrechen der fibrösen Kapsel der kom-
plizierten Läsion führt zur Ausbildung eines Abscheidungsthrombus.
Als auslösendes Moment für die Plaqueruptur ist außerdem eine um-
schriebene Entzündung der Atheromkappe diskutiert worden [134]. Die
Bildung eines Abscheidungsthrombus in der Aorta führt - im Gegen-
satz zu den kleinlumigen Gefäßen - weniger zu einer hämodynamisch
wirksamen Lumeneinengung, sondern birgt vielmehr die Gefahr einer
Ablösung und Verschleppung von thrombotischem Material oder Cho-
lesterin, was als aorto-arterielle Thrombembolie bezeichnet wird und
akute Organinfarkte zur Folge hat.
4.2 Die Koronare Herzerkrankung (KHK)
Die Koronare Herzerkrankung umfasst alle morphologisch fassbaren
stenosierenden Erkrankungen der Koronargefäße, deren überwiegen-
de Ursache in den Industrieländern die Arteriosklerose ist [22]. Durch
flusslimitierende Stenosen kommt zu einer Abnahme der koronararte-
riellen Perfusion des Herzens und schließlich zur Koronarinsuffizienz,
was für den Herzmuskel ein Missverhältnis von O2-Bedarf und O2-
Angebot bedeutet. Dadurch bedingt kommt es zur Myokardischämie,
und es besteht die Gefahr von Folgeerkrankungen: klinisch kann sich
die Koronare Herzerkrankung unter dem Bild einer Angina Pectoris,
eines Myokardinfarkts, einer Herzrhythmusstörung sowie einer akuten
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oder chronischen Herzinsuffizienz manifestieren, nicht selten jedoch ist
erst der plötzliche Herztod die Erstmanifestation der KHK. Allerdings
kann die Krankheit auch klinisch stumm verlaufen [22, 56, 73].
Die Risikofaktoren der KHK entsprechen weitgehend denen der Ar-
teriosklerose in anderen Gefäßgebieten (vgl. Kapitel 4.1), wobei ins-
besondere dem Nikotinabusus eine zentrale Rolle zukommt [22]. Oft-
mals ist die Arteriosklerose in den Koronararterien allerdings wesent-
lich stärker ausgeprägt als in anderen Organarterien [22]. Für die Koro-
nargefäße ist es von Bedeutung, die Zahl der epikardialen Gefäße mit
kritisch stenosierenden Läsionen zu kennen, denn das von einer Per-
fusionsminderung betroffene Areal ist umso größer, je mehr Gefäße
betroffen sind und je weiter proximal die Stenose gelegen ist. Es wird
eine koronare Ein-, Zwei- oder Dreigefäßerkrankung definiert [56].
Da die Koronararterien vorwiegend in der Diastole perfundiert wer-
den (vgl. Kapitel 3), ist der poststenotische Blutdruck der arteriosklero-
tisch veränderten Gefäße deutlich geringer als der mittlere diastolische
Aortendruck. Zur Kompensation dieser Druckverminderung ist bereits
in Ruhe die Ausschöpfung der Koronarreserve (= Differenz zwischen
Koronardurchblutung in Ruhe und maximal möglicher Koronardurch-
blutung) notwendig, wodurch die Anpassung der Koronardurchblutung
an Belastungssituationen mehr und mehr eingeschränkt und schließlich
nicht mehr möglich ist [148].
Entsprechend der Querschnittsverminderung der Koronararterien wer-
den 4 Schweregrade der Koronarstenosen unterschieden:
• Grad I: 25 - 49%
• Grad II: 50 - 74%; „signifikante Stenose”
• Grad III: 75 - 99%; „kritische Stenose”
• Grad IV: vollständiger Verschluss [73]
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Dabei sind regionale Perfusionsstörungen erst zu erwarten, wenn das
Arterienlumen bereits zu mehr als 50% eingeengt wird. Sie zeigen sich
zuerst im subendothelialen Bereich, da hier infolge der größeren Druck-
belastung der O2-Bedarf höher ist als in den Außenschichten [73].
Ab einem Stenosegrad von mehr als 70% kommt es kompensatorisch zu
einer maximalen Dilatation der myokardialen Widerstandsgefäße [56].
In der Regel wird die KHK erst in diesem Stadium bzw. ab einer Ste-
nosierung von >75% symptomatisch [73]. Bei einer Lumeneinengung
von mehr als 80% ist der Blutfluss auch in Ruhe eingeschränkt [56].
Eine Erhöhung des myokardialen Sauerstoffbedarfes bzw. eine weitere
Verengung der Koronararterien führt in dieser Situation zu einer völ-
ligen Erschöpfung der Koronarreserve und somit zu einer kritischen
Sauerstoffunterversorgung des Herzmuskels [56]. Allerdings kann eine
Stenosierung des Koronargefäßes über eine Ausbildung von Kollateral-
kreisläufen als Langzeitadaptation über einige Zeit kompensiert wer-
den, sodass der O2-Bedarf zumindest unter Ruhebedingungen gedeckt
werden kann [148].
Morphologisch wie angiographisch unterscheidet man (zusätzlich zur
allgemeinen Klassifikation der Arteriosklerose in Lipidflecken, fibrö-
se Plaques und komplizierte Läsionen) zwischen stabilen (Stenosegrad
<75%), kritischen (Stenosegrad >75%) und instabilen Plaques [22]. Der
Übergang von einer kritischen in eine instabile Plaque ist dabei durch
das Auftreten von Komplikationen wie Plaqueruptur, Plaqueeinblutung,
Thrombose oder Mediaspasmus markiert, was zu einem vollständigen
Verschluss des Gefäßes und damit zum Infarkt führen kann [22].
Als Triggerfaktoren für eine Plaqueruptur kommen dabei körperliche
Anstrengung, Scherkräfte bei Zunahme von Kontraktilität, Blutdruck
und Puls, sowie eine Vasokonstriktion in Frage [56]. Zwar gelten hö-
hergradige Gefäßstenosen als Prädilektionsstelle für ein appositionel-
les Thrombuswachstum, doch auch primär nicht-stenosierende Plaques
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Abbildung 4.6: Plaqueformen [22].
a: Stabile Plaque mit 50%iger Einengung des Gefäßlumens (L) b:
Kritische Stenose mit schlitzförmig-exzentrischer hochgradiger
Stenose (90%) des Lumens (L) der Koronararterie c: Instabile Plaque.
Ruptur einer stabilen Plaque durch Einblutung (Sternchen) und
sekundäre intraluminale Thrombosebildung (großer Pfeil).
Masson-Trichrom, Vergr. 10fach.
können aufbrechen und eine thrombusbedingte Gefäßokklusion zur Fol-
ge haben. Daher können auch geringgradige Stenosen zum Myokardin-
farkt führen [56].
4.3 Periphere arterielle Verschlusskrankheit
(pAVK)
Die periphere arterielle Verschlusskrankheit (pAVK) umfasst stenosie-
rende und okkludierende Veränderungen der Extremitätenarterien, die
zu >95% durch Arteriosklerose verursacht sind. Zu >90% sind die unte-
ren Extremitäten betroffen [74, 69]. Die pAVK geht in der Regel mit ei-
ner generalisierten Arteriosklerose einher und ist somit oft mit anderen
arteriosklerotischen Krankheitsbildern vergesellschaftet. Jeder zweite
Patient leidet z.B. gleichzeitig an einer KHK [69]. Als wichtigster Risi-
kofaktor gilt auch bei der pAVK der Nikotinabusus, doch sind auch die
übrigen Risikofaktoren der Arteriosklerose von Bedeutung [74].
Die periphere arterielle Verschlusskrankheit kann als Einetagenerkran-
kung (ein Gefäßabschnitt erkrankt) oder als Mehretagenerkrankung (meh-
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rere Gefäßabschnitte befallen) verlaufen; an den unteren Extremitäten
sind oft beide Seiten betroffen, allerdings in unterschiedlichem Aus-
maß.
Wie bei der KHK kann durch Dilatation der präkapillären Widerstands-
gefäße (Arteriolen) eine gewisse Kompensation des verringerten Blut-
flusses erzielt werden [74]. Je weiter die pAVK jedoch voranschrei-
tet, umso mehr muss auch in Ruhe auf die Durchflussreserve (= Dif-
ferenz zwischen Ruhedurchblutung und maximal möglicher Durchblu-
tung) zurückgegriffen werden, was dazu führt, dass die Durchblutung
immer schlechter an Belastungssituationen angepasst werden kann. Des-
halb kommt es etwa bei längeren Gehstrecken zu einer Ischämie mit
O2-Mangel-Schmerzen, die den Patienten zum Stehenbleiben zwingen
(= Claudicatio intermittens) [74]. Klinisch werden nach Fontaine vier
Stadien der pAVK unterschieden [74]:
• Stadium I - Beschwerdefreiheit
• Stadium II - Belastungsschmerz (= Claudicatio intermittens)
• Stadium III - Ischämischer Ruheschmerz der Muskulatur
• Stadium IV - Zusätzlich Nekrose / Gangrän / Ulkus
Dabei ist festzuhalten, dass 75% der Fälle asymptomatisch verlaufen;
zum einen, weil eine pAVK in der Regel erst ab einem Stenosierungs-
grad von über 50% symptomatisch wird, zum anderen, weil sich (noch
deutlich ausgeprägter als bei der KHK) Kollateralkreisläufe als Lang-
zeitadaptation ausbilden können, sodass selbst hochgradige Stenosen
lange Zeit unbemerkt bleiben [74, 120]. Bei unzureichender Kollatera-
lisation allerdings kann es zu irreversiblen Strukturveränderungen des
betroffenen Gewebes kommen, wenn eine Plaque rupturiert, und die
entstehende arterielle Thrombose wie oben beschrieben zu einem aku-
ten arteriellen Verschluss führt.
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5.1 Revaskularisationstherapie bei KHK
Ist durch eine gesunde Lebensführung und eine medikamentöse Thera-
pie keine Besserung der myokardialen Blutversorgung zu erzielen, so
muss auf interventionelle oder operative Therapieverfahren zurückge-
griffen werden. Dabei soll vor allem eine Senkung des (Re-)Infarktrisikos,
eine Besserung der Angina-Pectoris-Symptomatik und der Belastbar-
keit, sowie eine Verbesserung der Prognose der KHK erzielt werden
[73]. Als Therapieoptionen kommen in erster Linie die Revaskularisa-
tion mittels perkutaner transluminaler coronarer Angioplastie (PTCA),
meist in Kombination mit einer Stentimplantation, sowie die operati-
ve Revaskularisation durch einen coronary artery bypass graft (CABG)
zum Tragen.
5.1.1 Perkutane transluminale coronare Angioplastie
(PTCA)
Das im Jahre 1977 von A. Grüntzig vorgestellte Verfahren der perkuta-
nen transluminalen coronaren Angioplastie (PTCA) umfasst eine Dila-
tation der stenosierten Arterie durch einen Ballonkatheter [66].
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Der Erfolg der Ballonkatheterdilatation wird allerdings durch die Ge-
fahr einer erneuten Stenosierung des Gefäßlumens limitiert. Innerhalb
von 6 Monaten kommt es nach zunächst erfolgreicher Dilatation bei
30 - 50% der Patienten zu einer angiographisch nachweisbaren Reste-
nosierung des Gefäßes; bei 50 - 75% dieser Patienten tritt erneut eine
Belastungsangina auf [27]. Im ersten Jahr nach Ballonkatheterinterven-
tion benötigen etwa 20% der Patienten eine erneute Revaskularisation,
nach 10 Jahren beträgt die Rate der erneuten Interventionen etwa 30%
[27].
Abbildung 5.1: Revaskularisationen [27].
Inzidenz aller erneuten Revaskularisationen (All TLR),
Revaskularisation durch Coronary bypass graft (CABG) und
Revaskularisation durch PTCA (PTCA); 10-Jahres-Follow-Up nach
zunächst erfolgreicher PTCA
Aus diesem Grund wird die PTCA heutzutage in der Mehrzahl der Fäl-
le mit einer Stent-Implantation kombiniert [121]. Als Stent bezeich-
net man ein kleines Stahlgerüst, das über den Katheter bis zur Stenose
vorgeschoben wird und durch seine Form das Gefäß offen halten soll.
Durch Einsprossung von Bindegewebe kommt es zu einer Reendothe-
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lialisierung [73].
Abbildung 5.2: Gefäßstent [95].
a: Palmaz-Stent vor der Montage auf den deflatierten Ballonkatheter,
über den der Stent in das Gefäß verbracht und entfaltet wird. b:
Palmaz-Stent in geöffnetem Zustand. c: Wallstent, der sich nach
Rückzug einer dünnen Membrane (Pfeil) selbstständig öffnet.
Die primäre Offenheitsrate ist dabei der der Angioplastie vergleichbar,
doch kann durch die Implantation eines (unbeschichteten) Stents die
Restenoserate von 30% auf 20% gesenkt werden [145]. Durch Aus-
schöpfung zusätzlicher Maßnahmen wie intracoronarer Stent-Therapie
mit Beta-Strahlern (z.B. Sr/Y-90) oder Gamma-Strahlern (z.B. Iridium-
192) sowie Beschichtung der Stents mit Sirolimus und Paclitaxel (Drug-
eluting Stents), kann die Restenoserate schließlich auf unter 5% gesenkt
werden [73]; [35], sodass heute in den USA in nahezu 80% aller PTCA-
Interventionen ein modifizierter Stent implantiert wird [18, 113].
Allerdings wurde in den letzten Jahren über ein signifikant höheres Ri-
siko für eine In-Stent-Thrombose nach Implantation eines Drug-eluting
Stents berichtet, möglicherweise zurückzuführen auf verzögerte oder
inkomplette Endothelialisierung durch die Zytostatika oder auf Reak-
tionen auf das Polymer [153].
5.1.2 Aortokoronare Bypassoperation
Ist durch konservative Therapie oder Katheterintervention keine Ver-
besserung der myokardialen Perfusion zu erzielen, so ist ein chirurgi-
sches Verfahren indiziert. Dabei kommt der Bypasschirurgie die größte
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Bedeutung zu. Therapieziel ist im Gegensatz zur PTCA nicht die Wie-
dereröffnung eines verschlossenen Gefäßabschnittes, sondern dessen
Umgehung durch einen sog. Bypassgraft (engl.: Bypass = Umleitung).
Dabei handelt es sich um eine autologe oder alloplastische Gefäßpro-
these, die als Umgehung den stenosierten Abschnitt überbrücken soll
und proximal und distal der Stenose seitlich bzw. in End-zu-Seit anas-
tomosiert wird (vgl. Abbildung 5.3).
Abbildung 5.3: Verschiedene Typen des aortokoronaren Bypasses [9].
Durch Schaffung eines solchen künstlichen Kollateralkreislaufes wer-
den die distal der Stenose gelegenen Gefäßabschnitte wieder perfun-
diert, was zu einer Normalisierung der O2-Versorgung des Gewebes
führen soll [9].
Der Gefäßersatz sollte dabei gewebeverträglich sein, somit gut einhei-
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len, keine Antigenität besitzen, akanzerogen, möglichst antithrombo-
gen sein, eine Infektresistenz besitzen und sich durch ein gutes Hand-
ling auszeichnen [48]. Diese Anforderungen werden am besten von au-
tologem Gefäßersatz erfüllt, d.h. von körpereigenen Venen und Arte-
rien. Als aortokoronarer Bypass wird in der Regel entweder die V. sa-
phena magna (= Aortokoronarer Venenbypass, ACVB) verwendet oder
die linke und/oder rechte A. mammaria interna (= A. thoracica interna)
[121, 18]. Auch die Aa. radiales eignen sich als Bypassgrafts, allerdings
setzt die Entnahme der Radialisarterie eine ausreichende arterielle Ver-
sorgung der Hand durch die A. ulnaris voraus [18, 114].
Auch bei der Verwendung von autologen Bypässen besteht jedoch die
Gefahr einer Stenosierung der Gefäßprothesen durch Bildung von Arte-
riosklerose [119, 141]. Die Langzeitergebnisse arterieller Bypässe sind
dabei im Hinblick auf die Entwicklung von Arteriosklerose weit besser
als die venöser Bypassgrafts. Gemäß einer von Sabik durchgeführten
Studie mit über 4.300 Bypass-Patienten liegt die Offenheitsrate der ar-
teriellen Bypässe (A. mammaria interna) nach 10 Jahren bei rund 90%,
während sie bei venösen Bypässen lediglich knapp 60% beträgt [141].
Die Ursachen für die hohe Verschlussrate der Venenbypässe sind viel-
fältig und lassen sich mit physiologischen Unterschieden des venösen
Gefäßendothels, phlebosklerotischen Veränderungen, den z.T. erhebli-
chen Kaliberschwankungen zwischen Venenbypass und angeschlosse-
nem Koronargefäß und den höheren Scherkräften und Druckbelastun-
gen im arteriellen System begründen [46].
Allerdings liegt der Schwachpunkt arterieller Bypassgrafts in der Nei-
gung, Gefäßspasmen zu entwickeln. Dieses Phänomen wird besonders
häufig beobachtet, wenn ein arterieller Bypass bei Patienten mit nur
mäßig stenosierten Koronararterien implantiert wird [141]. In diesem
Fall kommt es zu zwei miteinander konkurrierenden Blutströmen; ei-
nerseits über die mäßig ausgeprägte Stenose der Koronararterie, an-
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Abbildung 5.4: Offenheitsrate des A.thoracica interna (ITA) bzw.
des V.saphena (SVG) - Bypasses pro Jahr nach
CABG mit Angabe der Anzahl untersuchter
Bypassoperationen[141].
44
5.1 Revaskularisationstherapie bei KHK
dererseits über den Bypass. Der arterielle Bypass besitzt wie alle Ar-
terien die Fähigkeit zur Autoregulation des Blutflusses, angepasst an
die jeweilige metabolische Situation (vgl. Kapitel 3.4). Je geringer die
Stenosierung der Koronararterie ausgeprägt ist, desto mehr Blut kann
fließen und desto weniger muss das Gewebe zusätzlich von einem By-
pass versorgt werden. Der arterielle Bypass reagiert auf diese Situa-
tion mit einer Konstriktion, was nach einiger Zeit zu seiner Atrophie
und zum Verschluss führt [141]. Des Weiteren wurden Spasmen beson-
ders häufig bei Bypässen der rechten Koronararterie beobachtet. Dies
scheint auf die unterschiedlichen Durchmesser der Koronararterien zu-
rückzuführen sein. Die rechte Koronararterie weist einen relativ großen
Durchmesser auf; eine mäßiggradige Stenose führt also zu einem grö-
ßeren residualen Blutfluss als dies bei der kleineren linken Koronararte-
rie der Fall wäre. Eine gesteigerte Neigung zu Konstriktion des Bypas-
ses ist die Folge [141]. Doch scheint in Bezug auf die Entwicklung von
Gefäßspasmen außerdem von Bedeutung zu sein, welche Arterie als
Bypassgraft verwendet wird. Dabei hat die A. mammaria interna eine
eher geringe Neigung zur Spastizität, wohingegen die A. gastroomen-
talis ebenso wie die A. epigastrica inferior besonders leicht Gefäßspas-
men entwickelt [18, 168]. Ein wesentlicher Nachteil des A. mammaria
interna Bypassgrafts besteht allerdings insbesondere nach beidseitiger
Entnahme in Wundheilungsstörungen im Bereich des Sternums [25].
Da die meisten Patienten nicht nur einen Bypass benötigen, sind die
Spenderareale für idealen autologen Gefäßersatz also begrenzt und schnell
ausgeschöpft. Dies gilt insbesondere für den autologen Gefäßersatz durch
Venen, die Schätzungen zufolge bei 50% der Patienten auf Grund von
Vorerkrankungen wie Thrombosen, Varikosis, Gefäßwandalterationen
oder aber wegen früherer Entnahme nicht als Bypass infrage kommen.
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5.2 Revaskularisationstherapie bei pAVK
5.2.1 Interventionelle Therapieoptionen
Die kausale Therapie der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit (pAVK)
besteht in der Beseitigung aller Risikofaktoren einer Arteriosklerose
und stellt die Basistherapie dar. Darüber hinaus spielen konservative
Maßnahmen wie Ergotherapie, Gehtraining und die medikamentöse The-
rapie eine entscheidende Rolle [74].
Ab dem Stadium II der pAVK allerdings ist eine Revaskularisationsthe-
rapie indiziert. Als Standardmethode gilt dabei das oben beschriebene
Verfahren der perkutanen transluminalen Angioplastie, häufig kombi-
niert mit der Einbringung eines Stents in das jeweilige Gefäß [74, 120].
Allgemein werden jedoch weder die mittelfristigen noch die langfristi-
gen Resultate durch die Implantation eines Stents verbessert [162, 16].
Der Primärerfolg der PTA bei femoropoplitealen Gefäßen und der Be-
ckenarterien beträgt stadienabhängig etwa 85-95% [133]. Die Gefahr
eines Wiederverschlusses der dilatierten Arterie ist in den ersten sechs
Monaten am größten; nach fünf Jahren bleibt die Offenheitsrate nahezu
konstant bei etwa 70% [14]. Bei kompletten Gefäßverschlüssen sind die
Behandlungserfolge allerdings schlechter und stark von der Länge des
Verschlusses abhängig: eine Wiedereröffnung einer 7cm langen Steno-
se gelingt in etwa 85% der Fälle, wohingegen sie bei längeren Stenosen
auf unter 50% sinkt [133].
5.2.2 Chirurgische Therapie der pAVK
Neben diesen katheterinterventionellen Verfahren der Revaskularisati-
on spielt ebenso wie in der Therapie der KHK auch bei der pAVK die
chirurgische Intervention eine Rolle.
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Ab dem Stadium III der pAVK besteht eine absolute OP-Indikation,
doch bereits das Stadium II stellt eine relative Indikation dar [120]. Die
besten Resultate können bei kurzstreckigen Stenosen großlumiger Ge-
fäße durch eine PTA erzielt werden können, wohingegen kleinlumige,
weiter distal gelegene stenosierte Gefäße, sowie Stenosen mehrerer Ge-
fäßetagen idealerweise chirurgisch versorgt werden [10]. Dabei kom-
men als operative Therapiemaßnahmen zum einen die Bypasschirur-
gie, zum anderen die Thrombendarterektomie (TEA) zum Tragen [10].
Bypässe sind besonders geeignet für distal gelegene Stenosen, sowie
Stenosen mehrere Gefäßetagen, während die Thrombendarterektomie
eine akzeptable Therapieoption für lokal begrenzte Läsionen, beispiels-
weise der Aorta oder der Iliakalgefäße, darstellt [10, 129]. Allerdings
sind die Offenheitsraten nach TEA weitgehend unbefriedigend, sodass
im Allgemeinen der Bypasschirurgie der Vorzug gegeben werden sollte
[129].
Die Verschlusskrankheit der infrarenalen Aorta mit Beteiligung der Ilia-
kalgefäße wird seit dessen Einführung durch Voorhees im Jahre 1952
auf Grund des großen Durchmessers der betroffenen Arterien gewöhn-
lich mit einem synthetischen Bypassgraft versorgt [10, 129]. Die Pro-
these wird in diesem Fall als aorto-bifemoraler, seltener aorto-biiliakaler
oder seltenst als aorto-biprofundaler Y-Bypass angelegt und besteht
meist aus Teflon (= Polytetrafluoroethylen, PTFE) oder Dacron [74,
120].
Stenosen der infrainguinalen Gefäße werden hingegen optimalerwei-
se mit einem autologen Venenbypass behandelt, da sich die 5-Jahres-
Offenheitsrate von 70-80% gegenüber derjenigen synthetischer Bypäs-
se (43-45%) als überlegen erwiesen hat. Des Weiteren fällt die Proble-
matik der Kaliberdifferenzen zwischen Prothese und Anschlussgefäß
weg [10, 129]. Demnach wird auch in der chirurgischen Therapie der
pAVK das Problem der begrenzten Spenderareale für autologe Bypässe
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aufgeworfen.
Kann die Durchblutung nach Ausschöpfung der beschriebenen The-
rapieoptionen nicht verbessert werden und droht das Absterben der
Extremität, so ist eine Amputation als Ultima ratio in Erwägung zu
ziehen[120].
5.3 Der ideale Gefäßersatz
Der ideale arterielle Gefäßersatz kann in erster Linie durch seine me-
chanischen Eigenschaften und den Heilungserfolg nach seiner Implan-
tation charakterisiert werden.
Das Einbringen in die arterielle Zirkulation erfordert eine hohe mecha-
nische Widerstandsfähigkeit; der Gefäßersatz muss den hämodynami-
schen Bedingungen über lange Zeit standhalten können, ohne dass das
Material Schäden nimmt, was unter Umständen katastrophale Folgen
für den Patienten hätte [32].
Damit die Implantation technisch und organisatorisch grundsätzlich durch-
führbar sein kann, muss der Gefäßersatz aus einem schneidbaren Ma-
terial bestehen und schnell verfügbar sein [32].
Besonders wichtig ist zudem die Gewebeverträglichkeit des Gefäßer-
satzes. Er sollte sich somit durch eine gute Einheilung in das umliegen-
de Gewebe auszeichnen und eine Infektresistenz aufweisen. Darüber
hinaus sollte er keine Antigenität besitzen, akanzerogen und möglichst
antithrombogen sein [48].
All diese Eigenschaften werden am besten von autologem Gefäßersatz
erfüllt, jedoch ist dessen Verfügbarkeit, wie bereits zuvor beschrieben,
begrenzt (vgl. Kapitel 5.1.2; 5.2.2). Aus diesem Grund versucht man
seit langem, einen Gefäßersatz herzustellen, dessen Eigenschaften dem
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autologen Material so nahe wie möglich kommen und der so den hohen
Anforderungen gerecht wird.
5.4 Synthetischer Gefäßersatz
Der Grundstein für die Entwicklung synthetischer Gefäßprothesen wur-
de Anfang der 1950er Jahre von Voorhees und Mitarbeitern gelegt. Sie
beobachteten bei der experimentellen Arbeit an einem Hundemodell
für den Herzklappenersatz die Beschichtung von chirurgischen Seiden-
nähten mit einem glänzenden thrombusfreien Film, was zum Konzept
der Biokompatibilität führte [166]. Demnach können Materialien in die
kardiovaskuläre Zirkulation eingebracht werden, ohne dass eine nen-
nenswerte Abstoßung oder Thrombosierung stattfindet. Spätere Unter-
suchungen an den explantierten Prothesen zeigten die Bildung einer
inneren Schicht aus Fibrin, durchzogen von Fibroblasten und Kolla-
genfasern als eine Art Neointima (nicht zu verwechseln mit der physio-
logischen Intima) [17].
Im Jahre 1952 wurden die ersten, handgenähten Gefäßprothesen aus
dem zur Fallschirmfabrikation verwendeten Material Vinyon „N” er-
folgreich als abdominaler Aortenersatz bei Hunden eingesetzt [166].
Mit den ersten gelungenen klinischen Implantationen kurze Zeit später
setzte die Forschung nach dem „idealen” Gefäßersatz ein.
In den 1950er Jahren begann außerdem die Produktion der beiden Kunst-
stoffe Teflon (PTFE) und Dacron (PET), die bald für den synthetischen
Gefäßersatz verwendet wurden und heute den klinischen Markt domi-
nieren [33].
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5.4.1 Synthetischer Gefäßersatz aus DacronTM (PET;
Polyethylenterephtalat)
DacronTM , ein Polyester, wurde bereits im Jahre 1929 von Wallace
Carothers beschrieben, doch erst 1950 begann der amerikanische Stoff-
hersteller DuPont mit der Produktion des Kunststoffes. Nur wenige Jah-
re später stellte De Bakey die erste Gefäßprothese aus Dacron vor. Er
veröffentlichte im Jahre 1958 eine Studie mit guten Langzeitergebnis-
sen für Dacronprothesen, die zum operativen Ersatz von Aneurysmen
der Aorta descendens implantiert wurden [38].
Dacron ist ein Polymer, welches sich aus dem Monomer Ethylentere-
phtalat zusammensetzt. Es zeichnet sich durch sowohl im trockenen als
auch im feuchten Zustand durch eine hohe Reißfestigkeit aus und ist zu-
dem äußerst widerstandsfähig gegenüber chemischen Degradierungs-
prozessen und Abrieb [44]. Deshalb konnten in verschiedenen Unter-
suchungen auch mehr als 10 Jahre nach der Implantation keinerlei Ab-
nutzungserscheinungen festgestellt werden [178]. Zur Herstellung von
Gefäßprothesen wird der Kunststoff geschmolzen und zu Garn verar-
beitet, aus welchem dann Röhren gewebt, gewirkt oder gestrickt werden
[178]. Gestricktes PET war allerdings in einigen Versuchen anfälliger,
nach Implantation im arteriellen Stromgebiet zu dilatieren [127]. Dies
konnte klinisch jedoch nicht mit vermehrtem Auftreten von Komplika-
tionen in Zusammenhang gebracht werden [19].
Unmittelbar nach der Implantation zeigen Blut und umliegendes Ge-
webe Reaktionen auf das eingebrachte Fremdmaterial [178]. Zunächst
kommt es zu einer Adsorption verschiedener Proteine an die syntheti-
sche Oberfläche, auch bezeichnet als „Vroman-Effekt” [167]. Anschlie-
ßend kommt es zur Plättchenadhäsion, sowie zur Einwanderung von
Entzündungszellen, Endothelzellen und glattenMuskelzellen [178]. So-
mit wird in den ersten Stunden bis Tagen nach der Implantation ein
Konglomerat aus Fibrin, Thrombozyten und Blutzellen aufgebaut, das
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sich in den folgenden 6 bis 18 Monaten stabilisiert [37]. Histologisch
zeigen explantierte Dacronprothesen eine kompakte, weitgehend zell-
freie Fibrinschicht, welche die dem Blut zugewandte Oberfläche über-
zieht [178]. Diese Proteinadhäsionen verändern die Eigenschaften der
Materialoberfläche und können unter Umständen zu Entzündungsreak-
tionen führen; ein klinisch signifikanter Einfluss auf die Offenheitsraten
konnte jedoch nicht festgestellt werden [178, 39].
Abbildung 5.5: Dacron - Prothese [8]
Dacronprothesen zeigen in Aortenbifurkationsposition 5 Jahre nach Im-
plantation Offenheitsraten von 93% [52]. Werden Prothesen aus Dacron
jedoch als Femoropoplitealbypass verwendet, so liegt die Offenheitsra-
te bei lediglich 43% [63]. Damit sind sie in diesem Fall den autologen
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Venenbypässen deutlich unterlegen (vgl. Kapitel 5.2.2).
Schätzungen zufolge wurden in den letzten 40 Jahren weltweit rund 1,2
Millionen Dacronprothesen implantiert [44]. Damit haben die Dacron-
prothesen in der Aortenchirurgie eindeutig Vorrangstellung erreicht,
sind aber bezüglich Funktion, Komplikationsrate und Materialbeschaf-
fenheit grundsätzlich den Teflonprothesen ebenbürtig [94].
5.4.2 Synthetischer Gefäßersatz aus Teflon (PTFE;
Gore-Tex)
Teflon ist ein Polymer aus Tetrafluoroethylen und wurde im Jahre 1937
von DuPont als elektrischer Isolator patentiert [178]. Medizinischen
Einsatz fand das Material jedoch bereits Anfang der 1960er Jahre im
Rahmen des künstlichen Herzklappenersatzes. Nachdem das Material
im Jahre 1969 von der Firma Gore zu expandiertem PTFE (ePTFE;
Gore-Tex) weiterentwickelt worden war, wurde das Material nur weni-
ge Zeit später, Anfang der 1970er Jahre, erstmals als Ersatzmaterial für
Gefäße verwendet [178]. Matsumoto berichtete 1973 über exzellente
Offenheitsraten nach PTFE-Gefäßersatz in einem Hundemodell [117].
Das PTFE-Molekül ist biostabil; die aus PTFE gefertigte Gefäßprothe-
se wird dementsprechend im Organismus nicht abgebaut. Da PTFE eine
negativ geladene Oberfläche aufweist, ist die Biokompatibilität beson-
ders gut, denn Reaktionen mit Blutkomponenten sind auf ein Minimum
reduziert [178]. Teflon zeichnet sich zudem durch eine geringe Haftfä-
higkeit und sehr gute Gleiteigenschaften aus. Allerdings wird die PTFE
Gefäßprothese aus diesem Grund nur mangelhaft incorporiert, und die
Besiedelung der Innenwand mit Endothelzellen beschränkt sich weitge-
hend auf den Anastomosenbezirk [32]. Diese Tatsache wird, neben Ka-
liberschwankungen auf Grund der unterschiedlichen Dehnbarkeit von
körpereigenem Gefäß und der eingebrachten Prothese, für die dort er-
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Abbildung 5.6: Gore-Tex R© (Teflon) - Prothese [4].
höhte Stenosierungsrate im Sinne einer Intimahyperplasie verantwort-
lich gemacht, was den Einsatz dieses Materials für kleinlumige Gefäß-
prothesen ungeeignet macht [178].
Heute findet Teflon deshalb vor allem als Aortenersatz Anwendung und
bewährt sich dabei durch Offenheitsraten von 91-95% [130]. Wird PT-
FE jedoch als femoropoplitealer Bypass verwendet, sind nach 5 Jahren
lediglich 45% der Prothesen durchgängig [63]. In diesem Fall sind die
autologen Venenbypässe mit 5-Jahres Offenheitsraten von etwa 77%
deutlich überlegen (vgl. Kapitel 5.2.2) [159].
5.4.3 Synthetischer Gefäßersatz aus Polyurethanen
Wie bereits zuvor erwähnt, stellen die zum Teil erheblichen Complian-
ceunterschiede zwischen körpereigenen Gefäßen und eingebrachtem
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prothetischenMaterial einen Risikofaktor für Intimahyperplasie imAnas-
tomosenbereich dar, was zu bedrohlichen Stenosierungen führen kann.
Deswegen untersuchte man den Einsatz elastischer Polymere wie Poly-
urethane als Prothesenmaterial für Gefäße.
Polyurethane wurden im Jahre 1930 als Beschichtungsmaterialien her-
gestellt und von DuPont Anfang der 1960er Jahre zu „Lycra R©” weiter-
entwickelt, indem das Material segmentiert wurde. Dadurch konnten
Polyurethane erzeugt werden, die sich aus 3 Monomeren mit unter-
schiedlichen mechanischen Eigenschaften zusammensetzen und über
verschiedene Anteile der einzelnen Monomere am Gesamtmaterial, den
individuellen Anforderungen in optimalerWeise angepasst werden kön-
nen.
Bereits Ende der 1960er Jahre fanden Polyurethane Anwendung im
kardiovaskulären Bereich als unterstützende Materialien für artifizielle
Herzen, sowie als Ummantelung des linken Ventrikels bei dessen Di-
latation [20]. Gute elastische Eigenschaften und Biokompatibilität der
Polyurethane machen ihren Einsatz auch als Prothesenmaterial für Ge-
fäße interessant. Im direkten klinischen Vergleich mit PTFE-Prothesen
lassen Gefäßprothesen aus Polyurethanen keine Unterschiede bezüg-
lich Offenheits- oder Komplikationsrate feststellen [178]. In verschie-
denen klinischen Studien konnte allerdings gezeigt werden, dass Polyu-
rethane durch Entzündungsreaktionen einer partiellen Biodegradierung
unterliegen [31]. Für einige dabei entstehende Abbauprodukte wird ein
kanzerogener Effekt vermutet [178]. Daher ist der Einsatz von Polyu-
rethanen eher kritisch zu bewerten.
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5.5 Vor- und Nachteile des synthetischen
Gefäßersatzes
Synthetische Gefäßprothesen bieten im Gegensatz zu autologen Pro-
thesen den Vorteil einer unproblematischen Beschaffung und Lagerung,
sowie, dank ihres gleichmäßigen Durchmessers und fehlenden Astab-
gängen, eines geringeren Risikos für turbulente Strömungen [28]. So
werden sie seit Jahren sehr erfolgreich für den Ersatz großkalibriger
Gefäße (d.h. mit einem Durchmesser von über 6 mm) verwendet, bei-
spielsweise in der Therapie von Aneurysmen der Aorta [32].
Versuche, auch Gefäßprothesen mit einem Durchmesser von weniger
als 6 mm aus PTFE und Dacron herzustellen, scheiterten jedoch an vor-
zeitigem Wiederverschluss. Chard et al. haben die Langzeitergebnis-
se nach Einsatz eines aortokoronaren Bypasses aus PTFE untersucht.
Während die Offenheitsrate eine Woche nach der Implantation noch
86% betrug; sank sie bereits nach einem Jahr auf 64% und betrug nach
drei Jahren schließlich nur noch 21% [29].
Synthetische Gefäßprothesen sind mit drei wesentlichen Problemen be-
haftet. Erstens fehlt ein funktionelles Endothel, was eine besonders ho-
he Thrombosierungsgefahr nach sich zieht. Die hohen Verschlussraten
kleinlumiger synthetischer Gefäßprothesen sind zum Großteil darauf
zurückzuführen [32]. Zweitens kommt es durch eine chronische Ent-
zündungsreaktion, hervorgerufen durch das Fremdmaterial, zu Reste-
nosen. Ein drittes Problem ist durch die hohe Anfälligkeit synthetischer
Gefäßprothesen für Infektionen gegeben [103].
55
5 Möglichkeiten des Gefäßersatzes
56
6 Tissue Engineering von
kleinlumigen
Gefäßprothesen
6.1 Ausgangspunkt
Wie bereits in Kapitel 5.5 beschrieben, liegt ein wesentliches Problem
kleinlumiger synthetischer Gefäßprothesen in der hohen Verschlussra-
te.
In den vergangenen 50 Jahren sind deswegen zahlreiche Versuche un-
ternommen worden, die synthetische Gefäßprothese zu verbessern. Um
die Thrombogenität zu reduzieren, wurden Prothesen aus synthetischen
Polymeren mit antithrombotischen Substanzen beschichtet. Dabei wur-
den neben Heparin auch Hirudin, Dipyridamol, Tissue factor pathway
inhibitor sowie nicht-thrombogenes Phospholipid Polymer verwendet
[80]. Nach acht Wochen waren im Tierversuch alle mit Heparin be-
schichteten PTFE- Gefäßprothesen durchgängig [170]. Auch in der kli-
nischen Anwendung zeigen Heparin-beschichtete Gefäßprothesen aus
PTFE und Dacron gute Resultate. In einer Studie mit 86 Patienten ge-
ben Bosiers et al. eine Offenheitsrate von 87% nach einem Jahr an
[21]. Um allerdings eine definitive Aussage über die langfristigen Of-
fenheitsraten Heparin-beschichteter Gefäßprothesen treffen zu können,
ist eine prospektive randomisierte klinische Studie notwendig.
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Das Fehlen eines funktionellen Endothels wird als eine Ursache für die
hohe Thrombosierungsgefahr synthetischer Gefäßprothesen angenom-
men. Deswegen stellt die Endothelialisierung der Gefäßprothesen eine
weitere, wichtige Strategie zur Herabsetzung der Thrombogenität dar.
Aus der Beobachtung, dass in die Materialwand eingewachsene Kapil-
laren eine mögliche Quelle für Endothelzellen darstellen, schloss man
zunächst, dass eine erhöhte Porosität des Materials die Endotheliali-
sierung und damit die Offenheitsraten verbessern würde [178]. Dies
konnte zwar in verschiedenen Tierversuchen belegt werden; beim Men-
schen allerdings wiesen grobporige PTFE-Prothesen diesbezüglich kei-
nen Vorteil gegenüber Standardausführungen auf [26]. Auch eine Be-
schichtung der luminalen Oberfläche mit Carbon zur Verstärkung der
Elektronegativität verbesserte die Offenheitsraten nicht [11].
6.2 Endothelzellbeschichtung von
PTFE-Prothesen
Im Jahre 1970 wurde von Mansfield das erste Konzept zur Endothel-
zellbeschichtung vorgestellt [115]. Mansfield isolierte ein autologes Zell-
gemisch aus Endothelzellen, Fibroblasten und Makrophagen und be-
schichtete damit Patches aus Dacron. Diese wurden in die Vorhofwän-
de von Hunden implantiert und nach drei Wochen entnommen. Die
anschließende Untersuchung der Patches zeigte eine Thromben-freie
Oberfläche ohne entzündliche Reaktion. Mansfield legte damit den Grund-
stein für umfangreiche Forschungsbemühungen, eine antithromboge-
ne, zusammenhängende Oberfläche aus Endothelzellen zu erzeugen.
Zellgewinnung, Kultur und Besiedlungstechniken wurden seitdem ent-
scheidend weiterentwickelt [174].
Die Experimente von Herring et al. im Jahre 1978 stellten auf diesem
Gebiet einen großen Fortschritt dar. Herring gelang es, eine Dacronpro-
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these mit Endothelzellen zu beschichten und Hunden zu implantieren.
Dafür entwickelte er die sog. „single stage”-Methode: Die durch Ab-
schaben der Gefäßwände der V. saphena gewonnenen Endothelzellen
wurden unmittelbar nach ihrer Gewinnung mit Blut vermischt, das zum
Preclotting der Prothese verwendet wurde [77]. Diesem „Ein-Schritt-
Verfahren” steht die „two-stage”-Methode gegenüber. Sie umfasst das
serielle Passagieren der gewonnenen Endothelzellen vor Besiedlung
und Implantation der Prothese, um die Zellzahl zu vergrößern [163].
Die Zellkulturperiode kann bei der two-stage-Methode bis zu 4 - 5 Wo-
chen in Anspruch nehmen und macht dieses Verfahren ungeeignet für
die Beschichtung von Gefäßprothesen zur Akuttherapie. In diesem Fall
ist die single-stage-Methode vorzuziehen [163].
Nach weiteren erfolgreichen Implantationen Endothelzell-beschichteter
Dacronprothesen beim Tier beschrieb Herring 1984 die ersten Implan-
tationen beim Menschen in femoropoplitealer, axillofemoraler und fe-
morofemoraler Position [77, 76]. Allerdings zeigten sich nur margi-
nale Unterschiede bezüglich der Offenheitsrate im Vergleich zu unbe-
schichteten Prothesen. Dies konnte später in weiteren Studien bestätigt
werden [174, 169]. Als mögliche Ursache ist eine geringe Endothel-
zelldichte, resultierend aus dem Beschichtungsverfahren und dem im
Blutkreislauf auf die Endothelzellen einwirkenden Scherstress disku-
tiert worden [183]. Durch eine dichtere Besiedlung konnte die Offen-
heitsrate signifikant verbessert werden (65% der endothelialisierten vs.
16% der unbehandelten Prothesen waren nach 108 Monaten offen) [41].
Auch eine Behandlung der Trägermatrix mit Kollagen, humanem Fi-
bronektin, Plättchen-reichem Plasma und Fibrinkleber scheint die Ad-
härenz der Endothelzellen zu verbessern, was wiederum positive Ef-
fekte auf die Offenheitsrate hat [174]. Eines der wichtigsten Adhäsi-
onsproteine für Endothelzellen ist das Kollagen IV der Basalmembran
der Gefäße. Dieses kann unter physiologischen Bedingungen von der
Endothelzelle selbst produziert werden; auf unphysiologischen Ober-
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flächen, wie sie zur Herstellung synthetischer Gefäßprothesen zum Ein-
satz kommen, stellt die Endothelzelle allerdings die Synthese ein [67].
Unter diesem Aspekt ist die vorherige Beschichtung der Prothese mit
Fibroblasten sehr vielversprechend, welche leichter auf unphysiologi-
schen Oberflächen anhaften und dort extrazelluläre Matrix synthetisie-
ren. So stellen sie den Endothelzellen ein physiologisches Milieu zur
Verfügung und verbessern Anhaftung und Proteinbiosynthese wesent-
lich.
Prinzipiell greift die Beschichtung der synthetischen Prothesenmate-
rialien mit Endothelzellen bereits die drei Hauptstrategien des Tissue
Engineerings auf:
1. Die Endothelzellen werden isoliert und kultiviert.
2. Das Biomaterial wird durch verschiedene Substanzen beeinflusst,
um die Gewebeentwicklung zu modifizieren.
3. Die Zellen werden mit ihrer Matrix als offenes System implan-
tiert. (vgl. Kapitel 2)
Somit wurde mit der Endothelzellbeschichtung synthetischer Gefäß-
prothesen eine wichtige Grundlage für die Entwicklung von tissue-
engineerten autologen Gefäßprothesen geschaffen.
6.3 Erstmalige Herstellung einer
tissue-engineerten Gefäßprothese
Die erste tissue-engineerte Gefäßprothese wurde 1986 von Weinberg
und Bell vorgestellt [173]. Sie beschichteten eine Dacronprothese mit
Kollagen, Fibroblasten und glatten Muskelzellen vom Rind und fügten
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in einem zweiten Schritt bovine Endothelzellen hinzu. Damit fertigten
sie die erste mehrschichtige Gefäßprothese, die in ihrem Aufbau die ar-
terielle Wandarchitektur nachahmen sollte [80]. Die so erzeugte Gefäß-
prothese konnte Drücken bis zu 323 mmHg standhalten [173]. Obwohl
sich diese Konstrukte nicht in einem in-vivo-Modell bewähren konnten,
legten Weinberg und Bell mit ihrer bahnbrechenden Idee den Grund-
stein für umfangreiche Forschungsbemühungen bis heute. Ziel ist die
Entwicklung einer komplett autologen Gefäßprothese, möglichst ohne
Verwendung synthetischer oder Fremdmaterialien, zum einen zur Ver-
hinderung damit verbundener chronischer Entzündungsprozesse, zum
anderen, um bakterieller Kolonisation und Infektion der Prothese vor-
zubeugen [105, 103].
Noch gleichen Jahre fertigten van Buul-Wortelboer et al. eine Gefäß-
prothese auf der Basis eines Kollagengitters, welches mit humanen Zel-
len – glatten Muskelzellen und Endothelzellen der Umbilikalgefäße –
beschichtet wurde [165]. Allerdings erwiesen sich diese Gefäßprothe-
sen als mechanisch äußerst instabil und konnten nicht implantiert wer-
den. Mit diesen Versuchen begann jedoch der zunehmende Verzicht auf
die Verwendung synthetischer Materialien und die Suche nach alterna-
tiven, körpereigenen Matrices.
6.4 Komplett autologe Gefäßprothese
Nahezu alle in den folgenden Jahren unternommenen Versuche, eine
Gefäßprothese basierend auf körpereigenenMatrices herzustellen schei-
terten an mangelnder mechanischer Stabilität [103].
Ein natives Gefäß kann Drücken von über 2000 mmHg standhalten, oh-
ne zu rupturieren, und toleriert Wandspannungen von mehr als 6,0 MPa
[36]. Diese Anforderungen sollten idealerweise auch von einem tissue-
engineerten Gefäß erfüllt werden. Erst 1998 gelang es L´Heureux, un-
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ter Verwendung humaner Zellen, ein komplett autologes Gefäß herzu-
stellen, das eine Druckfestigkeit von mehr als 2000 mmHg aufweisen
konnte [105]. Seine Technik, ein tissue-engineertes Gefäß zu erzeugen,
basiert auf den Versuchen von Sparks Ende der 1960er Jahre, der Nar-
bengewebe, unterstützt von einem Netz aus Dacron, um einen Mantel-
stift rollte [150]. Allerdings war der damalige Ansatz mit einer hohen
Thrombogenität, sowie der Bildung von Aneurysmen behaftet [70].
L´Heureux produzierte zunächst eine dezellularisierte innere Membran
aus einem Fibroblastensheet, die um einen Mantelstift gerollt wurde.
Ein zweites Sheet aus glatten Muskelzellen wurde zu einer Gefäßme-
dia gerollt und von außen angefügt. Das Gewebe wurde für eine Woche
im Bioreaktor kultiviert. Anschließend besiedelte L´Heureux die Au-
ßenfläche der Media mit Fibroblasten, um eine Adventitia zu erzeugen;
die luminale Seite wurde 8 Wochen später nach Entfernung des inneren
Zylinders mit Endothelzellen beschichtet. Nach insgesamt 3 Monaten
Kulturdauer war die Gefäßprothese gut zu schneiden und bewährte sich
in einem Tiermodell am Hund durch seine einfache Handhabung. Da-
mit erfüllte das von L´Heureux geschaffene Konstrukt die drei Haupt-
anforderungen an eine Gefäßprothese:
1. Mechanische Stabilität, charakterisiert durch die Druckfestigkeit
und Dauerhaltbarkeit
2. Hämokompatibilität
3. Schneidbarkeit [103].
Überdies zeichnete sie sich durch eine im Vergleich zu synthetischen
Gefäßprothesen bessere Compliance aus; verglichen mit autologen Ve-
nenbypässen schnitt die tissue-engineerte Prothese jedoch schlechter
ab. Spätere Versuche, die Compliance der Gefäßprothese zu verbessern,
führten wiederum zu einer schlechteren Beanspruchbarkeit [57]. Auch
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die Ergebnisse bezüglich der Offenheitsrate waren ernüchternd; nach
einer Woche waren lediglich 50% der implantierten Prothesen durch-
gängig [105]. Dies kann zum Teil darauf zurückzuführen sein, dass die
Gefäßprothesen speziesübergreifend implantiert wurden; L´Heureux ver-
wendete humane Zellen zur Produktion der Gefäßprothese, welche je-
doch in Hunde implantiert wurde.
In einer späteren Untersuchung zur langfristigen Evaluation der tissue-
engineerten Gefäßprothese wurde diesem Aspekt mit dem Einsatz im-
munsupprimierter Tiere Rechnung getragen. In diesem Fall konnte L´Heu-
reux Offenheitsraten von 85% nach 8 Monaten erzielen [102]. Diese
zweite Versuchsreihe wies allerdings zudem wesentliche Unterschiede
im Versuchsaufbau auf.
L´Heureux verzichtete nun auf die Imitation einer Gefäßmedia, beste-
hend aus glatten Muskelzellen. Wie bereits im ersten Versuch wurde
ein Fibroblastensheet um einen Mantelstift gerollt, es wurde allerdings
erst nach einer 10-wöchigen Reifungsperiode dezellularisiert. Ein wei-
teres Fibroblastensheet wurde anschließend als Adventitia um die nun
dezellularisierte Membran gerollt. Nach einer zweiten Kulturperiode
wurde der Mantelstift entfernt und die luminale Fläche mit Endothel-
zellen beschichtet. Die Prothesen konnten schließlich nach einer wei-
teren Kultivierungsperiode in die immunsupprimierte Ratte implantiert
werden. Die Untersuchung der tissue-engineerten Gefäße nach Explan-
tation zeigte ein glattes thrombenfreies Lumen ohne Verengungen oder
aneurysmatische Dilatation der Wände. Die Prothese hatte sich gut in
das umliegende Gewebe eingefügt; die Anastomosen waren intakt. His-
tologisch konnte die Bildung von Vasa vasorum festgestellt werden;
dies impliziert eine physiologische Umgebung der Prothese sowie eine
optimale Ernährung der Zellen [75]. Überdies wies die dezellularisier-
te Membran keine Besiedlung mit einwachsenden Zellen auf, sodass
angenommen werden kann, dass keine entzündliche Reaktion hervor-
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gerufen wurde, die zu Stenosierungen hätte führen können [102]. Inter-
essanterweise konnte L´Heureux, obwohl er in seinem Versuchsaufbau
auf glatte Muskelzellen verzichtet hatte, eine Zellpopulation nachwei-
sen, die das für glatte Muskelzellen spezifische α-Aktin exprimierte.
Ursächlich kommen zwei Hypothesen infrage. Die glatten Muskelzel-
len könnten von den Anastomosenbereichen in die Gefäßprothese ein-
gewandert sein. Da die beim Menschen zu implantierenden Gefäße viel
länger wären als in diesem Versuch, hätte diese Beobachtung folglich
nur geringe klinische Relevanz [102]. Zum anderen wäre eine Differen-
zierung der Fibroblasten der Gefäßprothese in Myofibroblasten denk-
bar [58]. In jedem Falle deutet diese Beobachtung jedoch auf Umbau-
vorgänge der Gefäßwand hin, die letztlich zur Regeneration einer Ge-
fäßmedia führen [61].
Diese Ergebnisse können jedoch nur mit Einschränkungen auf das Ver-
halten der tissue-engineerten Gefäßprothese im menschlichen Orga-
nismus übertragen werden. Zum einen bietet das Rattenmodell einige
(mikro-)chirurgische Herausforderungen, zum anderen ist die Wand-
spannung angesichts des geringen Durchmessers der Gefäße der Ratte
signifikant niedriger als beim Menschen [102]. Um einen Hinweis auf
das Verhalten der tissue-engineerten Gefäßprothesen auch bei größeren
Individuen zu erhalten, implantierte L´Heureux die tissue-engineerte
Gefäßprothese bei immunsupprimierten Primaten. Auch in diesem Ver-
such konnten gute Ergebnisse bezüglich Offenheitsrate, Stabilität und
Hämokompatibilität erzielt werden [102]. Es sei jedoch nochmals er-
wähnt, dass L´Heureux die Gefäße nicht autolog, sondern speziesüber-
greifend implantierte und somit nur in begrenztem Maße Rückschlüsse
auf das Verhalten einer komplett autologen tissue-engineerten Prothese
im menschlichen Organismus gezogen werden können. Allein aus den
Versuchen L´Heureux´ wird an dieser Stelle deutlich, dass der Prozess
des Tissue Engineerings eine hohe Komplexität mit vielen Einflussva-
riablen aufweist [80].
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Limitierender Faktor in der klinischen Anwendung ist allerdings die
Zeit, die die Produktion der komplett autologen Gefäßprothese in An-
spruch nimmt. Es erfordert mindestens 28Wochen, ein tissue-engineertes
Gefäß nach der Methode L´Heureux´ herzustellen [102]. Damit bleibt
die komplett autologe Gefäßprothese auf weit im Voraus planbare Ein-
griffe beschränkt, die im klinischen Alltag heute eher die Ausnahme
darstellen.
6.5 Scaffold-basierte tissue-engineerte
Gefäßprothesen
Die Druckfestigkeit und Haltbarkeit der von L´Heureux produzierten
Gefäßprothesen wird mit einer extrem langen Kulturperiode bezahlt.
Um auch in der Akuttherapie klinisch relevanter Gefäßstenosierungen
auf tissue-engineerte Gefäßprothesen zurückgreifen zu können, muss
diese also erheblich verkürzt werden. Andererseits muss im Sinne der
oben beschriebenen Hauptanforderungen an eine Gefäßprothese den-
noch eine hohe mechanische Stabilität gewährleistet sein. Ein Lösungs-
konzept bietet der Einsatz synthetischer Polymere zur Produktion von
Gefäßprothesen. Damit verschiebt sich der Interessensschwerpunkt des
vaskulären Tissue Engineerings von der Entwicklung einer unter al-
len Umständen komplett autologen Gefäßprothese hin zu einem Biohy-
bridsystem, das, unter Verwendung körpereigener Zellen, in möglichst
kurzer Zeit verfügbar und den mechanischen Ansprüchen des menschli-
chen Organismus von Anfang an gewachsen ist. Dies erforderte die Ent-
wicklung einer neuen Generation von Biomaterialien, die hohen Anfor-
derungen entsprechen muss [85].
Das Biomaterial sollte eine fibrilläre Struktur aufweisen, die in ihren
Grundeinheiten modifiziert werden kann, um den individuellen Bedürf-
nissen in optimaler Weise zu entsprechen. Idealerweise sollte es sich
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um ein biodegradierbares Material mit kontrollierbarer Abbaurate han-
deln, wobei keine zytotoxischen Stoffe entstehen dürfen. Auch eine
Immunantwort oder sonstige Entzündungsreaktion sollte unterbleiben.
Das Material muss kompatibel mit wässrigen Lösungen sein und den
physiologischen Bedingungen im menschlichen Organismus standhal-
ten. Wünschenswert wären zudem materialspezifische Eigenschaften,
die sich auf die Interaktion von Zelle und Biomaterial auswirken und
diese entweder fördern oder inhibieren. Damit sich das Biomaterial in
der Praxis bewähren kann, sollte es schneidbar und unkompliziert in
Handhabung, Reinigung und Lagerung sein. Die Sterilisierbarkeit des
Materials ist eine Grundvoraussetzung für die Implantation unter mini-
maler Infektionsgefahr [82]. Werden diese Voraussetzungen von einem
Material nicht erfüllt, ist sein klinischer Nutzen limitiert.
Ein wesentlicher Vorteil synthetischer Polymere liegt darin, dass sie für
individuelle Bedürfnisse in reproduzierbarer Weise konzipiert werden
können [82]. Dies trifft für komplett autologes Material nur begrenzt
zu; da es sich um biologische Materialien handelt, ist das Endprodukt
niemals genau vorhersehbar. Auch die Möglichkeit der Kopplung ver-
schiedener Faktoren an das Material macht den Einsatz synthetischer
Polymere für das vaskuläre Tissue Engineering sehr attraktiv [82]. Die
kontrollierte Freisetzung von Medikamenten, die an das Polymer ge-
koppelt wurden, sei nur ein Beispiel.
Die für das vaskuläre Tissue Engineering gebrauchten synthetischen
Polymere werden in zwei Klassen unterschieden. Zum einen finden
nicht degradierbare Polymere wie Dacron oder Polyethylenterephtha-
lat (PET), Polyvinylidenfluorid (PVDF) und Shape Memory Polymer
(SMP) Anwendung, zum anderen werden bioresorbierbare Materiali-
en wie Polyglycolid (PGA) und Polylactid (PLA) verwendet [84]. Ge-
meinsame Grundlage dieser Ansätze ist die Besiedlung eines Polymers
mit Zellen, um ihnen eine Matrix für die Gewebsproduktion zu bieten
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[85].
6.5.1 Biodegraderbare Materialien
Polymere dieser Klasse werden vom Organismus abgebaut und resor-
biert, sodass im Idealfall schließlich nur noch das Gewebe übrig bleibt,
das von den Zellen des tissue-engineerten Konstrukts gebildet wurde.
Der Abbau des jeweiligen Polymers geschieht je nach verwendetem
Material bereits in der Kulturperiode oder nach der Implantation [85].
Die erste bioresorbierbare Gefäßprothese wurde im Jahre 1979 vorge-
stellt [178]. Dabei handelte es sich um ein aus Vicryl R© gefertigtes,
tubuläres Konstrukt, das vor der Implantation nicht mit Zellen besiedelt
wurde. Der Ersatz dieser resorbierbaren Prothese war demnach völlig
abhängig von aus dem Anastomosenbereich einwachsenden Zellen, re-
sultierend in minderwertiger mechanischer Stabilität mit aneurysmati-
scher Dilatation und Ruptur [160].
Diese initialen Experimente führten zu zwei Forschungsansätzen mit
dem Ziel einer verbesserten mechanischen Stabilität der Gefäßprothe-
sen. Einerseits wird versucht, durch gezielte Kombinationen von resor-
bierbaren und nicht resorbierbaren Materialien, die jeweiligen Vorzüge
beider Komponenten zu nutzen [160]. Das nicht resorbierbare Material
soll dabei eine optimale mechanische Stabilität gewährleisten, während
viele resorbierbare Materialien mit Faktoren, etwa Medikamenten oder
Wachstumsfaktoren, gekoppelt werden können, die im Rahmen des Ab-
bauprozesses freigesetzt werden und die Funktion der Gefäßprothese
verbessern sollen [160, 178].
Andererseits soll eine Besiedlung des degradierbarenMaterials mit glat-
ten Muskelzellen, Fibroblasten oder Myofibroblasten die Regenerati-
on des Gefäßes während des Abbauprozesses des Biomaterials fördern,
um so eine ausreichende mechanische Stabilität zu gewährleisten [178].
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Vor diesem Hintergrund wurden seither verschiedene biodegradierbare
Materialien für den Einsatz im Tissue Engineering geprüft. Das meist-
verwandte Polymer stellt Polyglycolsäure (PGA) dar [85]. Niklason be-
schrieb im Jahre 1999 die Entwicklung einer Gefäßprothese, die aus
PGA-Gerüsten geformt und mit Fibroblasen, Muskelzellen und Endo-
thelzellen besiedelt wurde [125]. Die Resorption von PGA verläuft je-
doch sehr rasch, sodass es zu Wandschwächen kommen kann, bevor
die Zellen die für mechanische Stabilität erforderliche extrazelluläre
Matrix synthetisieren konnten [85]. Daher wurden verschiedene wei-
tere biodegradierbare Materialien, wie Poly-L-Laktidsäure (PLA), Po-
lyhydroxyalkanoat, Poly-4-Hydroxybutyrat, Polycaprolakton-co-Poly-
laktidsäure und Polyethylenglykol, mit PGA copolymerisiert, um ei-
nem verfrühtem Abbau entgegenzuwirken und somit die mechanischen
Eigenschaften des tissue-engineerten Konstrukts zu verbessern [85].
Watanabe et al. entwickelten eine tissue-engineerte Gefäßprothese un-
ter Verwendung eines PGA-Sheets in Verbindung mit einem Copoly-
mer aus Polycaprolakton-co-Polylaktidsäure, das mit einer Mischpo-
pulation von Zellen aus der Femoralvene des Hundes besiedelt wurde
[85, 172]. Dies war im Jahre 2001 die erste komplett autologe tissue-
engineerte Gefäßprothese, die unter Verwendung biodegradierbarer Ma-
terialien klinische Anwendung fand [146]. Bei einem 4-jährigen Mäd-
chen mit einer Stenosierung der A. Pulmonalis wurde erstmalig ein
tissue-engineertes Gefäßkonstrukt erfolgreich in Pulmonalisposition im-
plantiert.
6.5.2 Nicht degradierbare Polymere
Wie oben angedeutet ist es möglich, dass ein verfrühter Abbau der
resorbierbaren Polymere zu Wandinstabilitäten der tissue-engineerten
Gefäßprothese führt, deren Folgen von aneurysmatischer Dilatation bis
hin zu Gefäßrupturen reichen und katastrophal für den Patienten wä-
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ren. Zudem können im Rahmen des Degradierungsprozesses saure Me-
taboliten entstehen, die einen niedrigen pH-Wert in der Umgebung be-
wirken und somit chronische Entzündungsprozesse stimulieren [178].
Wie bereits im Kapitel 4.1 beschrieben, werden dadurch Proliferati-
onsprozesse angeregt, die die Compliance der Gefäßprothesen beein-
trächtigen und zu Stenosierungen führen können [178]. Higgins et al.
zeigten überdies, dass die Abbauprodukte von PGA zur morphologi-
schen Dedifferenzierung von glatten Muskelzellen führen [78]. Unter-
stützt wird diese Beobachtung durch Ergebnisse früherer Experimente
mit erhöhten Mitoseraten sowie verminderter Expression kontraktiler
Proteine im Zusammenhang mit PGA-Degradierung [181]. Einige Au-
toren befürchten aus diesem Grund sogar kanzerogenes Potential der
biodegradierbaren Gefäßprothesen.
Im Gegensatz dazu verbleiben nicht degradierbare Polymere nach der
Implantation zeitlebens im menschlichen Organismus. Somit werden
die beschriebenen Risiken, die der Einsatz degradierbarer Materialien
birgt, umgangen. Trotzdem findet man in der Literatur nicht viele Ar-
beitsgruppen, die sich mit der Entwicklung tissue-engineerter Gefäß-
prothesen auf der Basis von nicht degradierbaren Materialien beschäf-
tigen.
Bereits Weinberg und Bell verstärkten ihre 1986 in Pionierversuchen
konstruierten Gefäßprothesen durch Netze (meshes) aus Dacron, um
die mechanische Stabilität zu verbessern [103]. Dadurch erzielten sie
eine burst strength von 323 mmHg im Vergleich zu 90 mmHg ohne
Dacron [85]. Da dies dennoch nicht den mechanischen Anforderungen
an eine Gefäßprothese entspricht, haben seither viele Arbeitsgruppen
versucht, diese Technik zu verbessern.
Anwendung in vivo fand dieser Ansatz 1996 durch Hirai und Matsuda
in einem Kaninchenmodell [79]. Diese Versuche bewiesen die deutlich
geringere Rupturgefahr einer tissue-engineerten Gefäßprothese, wenn
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sie mit einem Mesh aus Dacron verstärkt wurde. Die Verwendung von
Dacron birgt im vaskulären Tissue Engineering jedoch den Nachteil,
dass Dacron die arterielle Regeneration zu verhindern scheint [65]. Da-
her gilt es, alternative Biomaterialien zu untersuchen. Schon viele nicht
degradierbare Biomaterialien sind erfolgreich als chirurgisches Naht-
material verwendet und dementsprechend im Hinblick auf ihre Bio-
kompatibilität untersucht worden. Prinzipiell kommen diese Materia-
lien auch für die Entwicklung einer tissue-engineerten Gefäßprothese
in Betracht. Auch das von uns zur Herstellung von Gefäßprothesen ver-
wendete Polyvinylidenfluorid (PVDF) wird als Nahtmaterial verwendet
[164].
6.5.3 Bioprothesen als xenogene Scaffolds
Wie bereits zuvor beschrieben, stellt die schnelle Verfügbarkeit adäqua-
ter Gefäßprothesen ein wesentliches Problem dar (vgl. Kapitel 6.2; 6.4).
Die Verwendung tierischer Gewebe für den menschlichen Gefäßersatz
bietet den Vorteil einer unkomplizierten Gewinnung mit zeitnaher Im-
plantation bei nahezu unbegrenzter Verfügbarkeit des prothetischenMa-
terials. Das Spendergewebe kann dabei sowohl vaskulären als auch
nicht-vaskulären Ursprungs sein [85]. Erste Studien im Jahre 1954, die
sich mit der Präparation und Verwendung xenogenen vaskulären Ge-
webes für den Gefäßersatz beschäftigten, zeigten allerdings erhebliche
Limitationen dieses Ansatzes durch Immunreaktionen des Empfängers
auf das xenogene Fremdmaterial [175].
Aus diesem Grund entwickelte Rosenberg in den 1960er Jahren ein Ver-
fahren zur Minimierung der Antigenität des tierischen Gewebes und
bildete damit die Grundlage für die Erzeugung sogenannter dezellula-
risierter Matrices [138]. Als Xenograft verwendete Rosenberg die bo-
vine A. Carotis, die mit dem Enzym Ficin, sowie mit Dialdehydstärke
behandelt wurde. Die enzymatische Auflösung des Gefäßparenchyms
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hinterließ ein nicht-reaktives, zellfreies, unlösliches Netzwerk aus Kol-
lagenen, das durch Quervernetzung der Fasern ausreichende mechani-
sche Stabilität erhalten sollte [175]. Nachdem sich dieses Konstrukt in
einem Hundemodell bewährt hatte, wurde es bei 17 Patienten als femo-
ropoplitealer Bypass implantiert. Die Langzeitergebnisse dieses Ansat-
zes waren jedoch auf Grund der hohen Inzidenz von aneurysmatischer
Dilatation, Infektion und Thrombosierung enttäuschend [160]. Nach ei-
nem Beobachtungszeitraum von 26 Monaten waren lediglich 41% der
implantierten Gefäße noch durchgängig [138]. Eine mögliche Erklä-
rung liegt in der Restantigenität dieses Konstruktes, die für eine schä-
digende Wirkung auf die Endothelialisierung verantwortlich gemacht
wird [157]. Auch eine Zerstörung von Elastin konnte als negative Fol-
ge der Immunreaktion festgestellt werden [178].
VerschiedeneModifikationen des Ursprungsprotokolls Rosenbergs soll-
ten eine Herabsetzung der Antigenität des dezellularisierten Scaffolds
bewirken. Durch Behandlung mit Detergenzien, Enzyminhibitoren und
Puffern kann heute ein Scaffold erzeugt werden, das nicht nur zellfrei,
sondern auch frei von Glykoproteinen und Proteoglykanen ist, sodass
Immunreaktionen weitgehend verhindert werden können [85, 175]. Kol-
lagen, der verbleibende Hauptbestandteil der extrazellulären Matrix,
verursacht aufgrund der weitgehenden Homologie über die Spezies-
grenzen im Allgemeinen keine Transplantatabstoßung [175].
Das so entstandene Scaffold soll nach seiner Implantation schließlich
von körpereigenen Zellen besiedelt werden und sich komplett in den
Empfängerorganismus einfügen. Verschiedene Untersuchungen zeigten
jedoch eine inadäquate Zellmigration in diese Scaffolds mit negativem
Einfluss auf die Offenheitsrate der Konstrukte [160, 182]. Daher be-
schäftigen sich einige Arbeitsgruppen mit der Zellbesiedlung der de-
zellularisierten Matrices in vitro. Durch eine Endothelialisierung de-
zellularisierter xenogener Scaffolds soll zum einen die Thrombogenität
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gesenkt, zum anderen eventuell verbliebene antigene Strukturen mas-
kiert werden [178]. Die Resultate dieses Ansatzes sind jedoch nicht
sehr vielversprechend: in Versuchen von Teebken et al. zeigten 46%
der endothelialisierten xenogenen Scaffolds bereits eine Woche nach
der Implantation einen Verschluss; nach 4 Monaten waren 62% der Ge-
fäßprothesen verschlossen [178, 161].
Weitere Versuche zur Optimierung der dezellularisierten Matrices be-
fassten sich mit der Wahl des Spendergewebes. Neben vaskulärem Ge-
webe wurde der Einsatz nicht vaskulärer Spenderstellen untersucht, un-
ter anderem porciner Dünndarm. Durch diesen Ansatz können zwar Of-
fenheitsraten erzielt werden, die denen autologer Venenbypässe annä-
hernd vergleichbar sind [85], allerdings zeigen die implantierten Gefäß-
prothesen eine signifikante Intimahyperplasie im Anastomosenbereich
[178, 83]. Für die klinische Anwendung bedarf dieses Problem noch
einer Lösung. Zudem ist dieser Ansatz mit einer ernst zu nehmenden
Infektionsgefahr behaftet.
6.5.4 Fibringel als Scaffold
Fibrin ist als Produkt der Blutgerinnung ein unlösliches Protein des Or-
ganismus der Säugetiere. Es setzt sich zusammen aus dem Monomer
Fibrinogen, das unter Einfluss von Thrombin und Calcium polymeri-
siert und mit Hilfe von Faktor XIII ein stabiles fibrilläres Netzwerk
bildet. Nach Abschluss der Wundheilung wird dieses Netzwerk durch
einen als Fibrinolyse bezeichneten Prozess wieder aufgelöst.
In der Medizin werden die adhäsiven Eigenschaften von Fibrin als Bio-
material bereits seit langem genutzt. Erste Berichte über eine Verbesse-
rung der Einheilung von Hautlappen unter dem Einfluss von Fibrinogen
und Thrombin stammen aus dem Zweiten Weltkrieg [87]. Basierend
auf diesen Beobachtungen wurde in den 1980er Jahren der Fibrinkle-
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ber eingeführt, der allerdings aus Sorge vor möglicher viraler Kontami-
nation bis zum Jahre 1998 keine FDA-Zulassung besaß [87, 45]. Der
heutzutage erhältliche Fibrinkleber ist jedoch hochaufgereinigt und gilt
als effektivster physiologischer Gewebskleber überhaupt [87]. Er er-
laubt eine optimale Wundheilung und Adaptation der Wundränder oh-
ne die Notwendigkeit chirurgischer Nähte mit nachfolgender Narben-
bildung [45]. Insbesondere in der Verbrennungschirurgie werden durch
den Einsatz von Fibrinkleber optimale ästhetische Ergebnisse erzielt.
Ausgehend von der Tatsache, dass es sich bei Fibrin um ein physiologi-
sches Produkt handelt, wird eine ausgezeichnete Biokompatibilität und
Bioresorption angenommen. Die Verwendung von bovinem Fibrinkle-
ber führte allerdings beim Menschen zur Entwicklung von Antikör-
pern gegen plasmatische Gerinnungsfaktoren mit nachfolgender Gerin-
nungsstörung [112]. Aus diesem Grund werden heute Fibrinkleber aus
humanem Fibrinogen und Thrombin bevorzugt [45].
Diese Tatsache findet auch im kardiovaskulären Tissue Engineering Be-
achtung. Die Verwendung von Fibringel als Zellcarrier erweitert das
grundlegende Prinzip des Tissue Engineerings um die Möglichkeit der
autologen Scaffoldgewinnung. Dadurch entfällt zum einen das Risiko
der xenogenen Krankheitsübertragung, zum anderen werden toxische
oder immunologische Nebenwirkungen, ausgelöst durch das Scaffold-
material, vermieden. Bereits in früheren Experimenten ist der Einsatz
autologer Scaffolds als Matrix im kardiovaskulären Tissue Enginee-
ring erprobt worden, darunter Kollagen und Elastin (vgl. Kapitel 6.4).
Die Gewinnung dieser Biomaterialien in ausreichender Menge gestaltet
sich jedoch äußerst schwierig. Für die Verwendung von Kollagen konn-
te außerdem der Nachteil einer geringen Elastizität aufgezeigt werden,
resultierend in einer geringen Compliance des Konstruktes mit den da-
mit verbundenen Risiken [61].
Der Einsatz von Fibringel als Scaffold für das kardiovaskuläre Tissue
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Engineering stellt einen wichtigen Lösungsansatz dieses Problems dar
[61]. Im Jahr 2000 entwickelten Ye et al. ein dreidimensionales Scaf-
fold aus Fibringel, in welchem Myofibroblasten unter statischen Be-
dingungen kultiviert wurden [179]. Die abschließende Beurteilung der
Gewebeentwicklung zeigte eine dichte Extrazellulärmatrix aus kollage-
nen und elastischen Fasern. Letztere konnten bis zu diesem Zeitpunkt
in keinem tissue-engineerten Konstrukt nachgewiesen werden [61]. Ne-
ben der daraus resultierenden Verbesserung der Compliance gehen aus
diesen Versuchen einige weitere Vorteile hervor, die Fibrin auf sich ver-
eint und somit als „ideales” Scaffold im kardiovaskulären Tissue Engi-
neering betrachtet werden kann [91].
Zunächst ist es möglich, die Zellen im Fibringel zu suspendieren. Dies
erlaubt zum einen eine homogene Verteilung der Zellen im Scaffold,
die somit im Gegensatz zu früheren Versuchsansätzen im kardiovasku-
lären Tissue Engineering nicht von der Gravitation abhängig ist. Zum
anderen werden die Zellen während des Polymerisationsprozesses im
Fibringel fixiert und unterliegen dadurch nach der Implantation ver-
glichen mit bisherigen Versuchsansätzen nur einer sehr geringen Ab-
schwemmung [91]. Diese Fixierung der Zellen im Fibrinscaffold ist ein
determinierender Faktor hinsichtlich der Gewebeentwicklung. Werden
Zellen in Fibringel eingeschlossen, findet sich bei der Beurteilung der
Gewebsentwicklung deutlich mehr Extrazellulärmatrix als beispiels-
weise in einem Kollagengel [62]. Dafür kommen zwei Erklärungen in
Betracht. Bedingt durch die Fixierung der Zellen im Fibringel können
erstens die von den Zellen produzierten Matrixproteine in ihrer unmit-
telbaren Umgebung akkumulieren, was den Aufbau einer vernetzten
Extrazellulärmatrix erleichtert [91]. Außerdem scheint Fibrin durch die
Freisetzung von Wachstumsfaktoren (PDGF und TGF-β) als direkter
Stimulus auf die Matrixproduktion der Zellen zu wirken, was durch
Versuche in vitro nachgewiesen werden konnte [91, 142].
74
6.5 Scaffold-basierte tissue-engineerte Gefäßprothesen
Ein weiterer wesentlicher Vorteil von Fibringel ist der kontrollierbare
Abbauprozess. Die Fibrinolyse geschieht durch enzymatische Degra-
dierung, die von den Zellen der Umgebung initiiert wird [179]. Grund-
sätzlich wird Fibringel auf diese Weise innerhalb von 2 Tagen durch die
eingegossenen Zellen abgebaut. Mit Hilfe des Proteaseinhibitors Apro-
tinin, der das lysierende Enzym Plasmin inhibiert, kann dieser Prozess
verlangsamt oder sogar verhindert werden, sodass gegossene dreidi-
mensionale Strukturen ihre Form beibehalten [179]. Die Aprotininkon-
zentration kann dabei dem jeweiligen Stand der Gewebeentwicklung
angepasst werden, sodass der Abbauprozess des Fibrinscaffolds an die
Stabilität der gebildeten Extrazellulärmatrix adaptiert werden kann.
Einen wichtigen Vorteil bietet der Einsatz von Fibringel außerdem be-
züglich der Ernährung der Zellen. Zunächst handelt es sich bei Fibrin-
gel um eine semipermeable Membran, die durchlässig für Nährstoffe
aus dem Blut ist, die die Zellen durch Diffusion erreichen können. In
dickeren Konstrukten jedoch kann eine optimale Versorgung der Zellen
nicht mehr durch alleinige Diffusion gewährleistet werden. In diesem
Fall bietet Fibringel die Möglichkeit, über den Gerinnungsfaktor XIII,
spezifische Wachstumsfaktoren zu koppeln, die die lokale Entwicklung
von Vasa vasorum fördern. Damit ergibt sich aus der Verwendung von
Fibringel erstmals die Möglichkeit, auch dickere Gewebe herzustellen.
Allerdings ergeben sich trotz dieser Vorzüge auch zwei wesentliche
Nachteile aus der Verwendung von Fibringel im kardiovaskulären Tis-
sue Engineering, auf Grund derer die von Ye et al. erzeugten Gewe-
be nicht implantationsfähig waren. Zum einen zeigt Fibringel nach ei-
niger Zeit eine Tendenz zu schrumpfen. Jockenhoevel et al. konnten
dieses Problem durch Fixierung des Gels durch Zugabe von Poly-L-
Lysin während der Kulturperiode lösen [91]. Ein weiteres Problem er-
gibt sich aus der Struktur des Fibringels: Fibrin ist ein sog. Hydrogel,
d.h. ein gallertartiges Material, das sich bei Einwirken mechanischer
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Kräfte verflüssigt [45]. Daraus resultiert eine sehr geringe mechanische
Stabilität der tissue-engineerten Konstrukte auf Fibringelbasis. Ye et al.
versuchten, dieses Problem durch Zugabe einer höheren Konzentration
des Proteaseinhibitors zu lösen. Die dadurch erzielte höhere Festigkeit
war allerdings für eine Implantation des Konstrukts nicht ausreichend
[179].
Aus diesem Grund war die Verbesserung der mechanischen Stabilität
des Fibringels in den letzten Jahren Ziel intensiver Forschung. Neidert
et al. untersuchten den Effekt von TGF-β1, Insulin und Plasmin auf die
mechanischen Eigenschaften des Fibringels [123]. Durch diese Fakto-
ren wurde eine zusätzliche Förderung der Kollagensynthese humaner
Fibroblasten im Gel erzielt, sodass eine Verbesserung der Zugfestigkeit
des Fibringels um den Faktor 10 festgestellt werden konnte. Trotzdem
war die Stabilität der tissue-engineerten Konstrukte aus Fibringel ge-
genüber nativen menschlichen Arterien noch immer unterlegen.
Swartz et al. konstruierten im Jahr 2004 eine tissue-engineerte Ge-
fäßprothese basierend auf einem reinen Fibrinscaffold, das mit glat-
ten Muskelzellen und Endothelzellen vom Schaf besiedelt wurde [158].
Die Bruchfestigkeit dieses Konstruktes erreichte nach einer 2-wöchigen
Kulturperiode allerdings lediglich 7% derjenigen der nativen A. Carotis
vom Lamm. Für eine Implantation in das arterielle Stromgebiet ist die
Stabilität dieser Gefäßprothesen demnach unzureichend. Eingebracht
in die venöse Strombahn jedoch, bewährten sie sich als erste tissue-
engineerte Gefäßprothesen auf Fibringelbasis im Lamm.
Cummings et al. kombinierten im gleichen Jahr zur Verbesserung der
mechanischen Stabilität die beiden Biomaterialien Kollagen und Fi-
bringel im Sinne eines „Composite Grafts” [34]. Die elastische Fibrin-
gelmatrix erlangte somit durch Kollagen eine höhere Festigkeit, die al-
lerdings nicht mit nativen Arterien verglichen wurde. Ein Nachteil die-
ses Vorgehens liegt jedoch in der bereits zuvor beschriebenen Proble-
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matik, Kollagen in ausreichenden Mengen zu gewinnen. Aus diesem
Grund sind Alternativen erforderlich, das Fibringel zu unterstützen.
Ein viel versprechender Ansatz, die mechanischen Eigenschaften der
tissue-engineerten Gefäßprothesen auf Fibringelbasis zu verbessern liegt
in der Verwendung textiler Strukturen wie PVDF. Das Gel kann dabei
entweder zur Beschichtung textiler Scaffolds genutzt werden, oder aber
in die Textilstruktur eingegossen und stabilisiert werden [89, 118].
6.5.5 Polyvinylidenfluorid (PVDF) als Biomaterial
Polyvinylidenfluorid ist ein TeflonTM -Kunststoff, der 1948 erstmals
synthetisiert und im Jahre 1961 unter dem Markennamen „Kynar” von
der Pennwalt Corp. in den Handel gebracht wurde [51]. Seitdem war
PVDF Gegenstand intensiver Forschung im Bereich der Materialwis-
senschaften. Kawai entdeckte 1969 den piezoelektrischen Effekt von
PVDF, aufgrund dessen das Material unter anderem in Messinstrumen-
ten für Druckwellen Anwendung findet [55]. Eine aus PVDF gefer-
tigte Prothese erzeugt demnach ein elektrisches Feld, wenn sie durch
arterielle Druckpulse verformt wird. Einige Autoren halten diese elek-
trischen Eigenschaften von PVDF für eine geringe Thrombogenität des
Materials verantwortlich [128]. Des Weiteren wird eine verbesserte Ad-
häsion von Endothelzellen vermutet [180].
Im Vergleich zu artverwandten Materialien wie PTFE, zeichnet sich
PVDF durch eine höhere Steifigkeit und Druckbeständigkeit aus, was
den Einsatz dieses Polymers insbesondere für das vaskuläre Tissue En-
gineering interessant macht [3]. Auch das vergleichsweise geringe Gleit-
verhalten des Materials könnte sich als positiv im Hinblick auf eine gute
Inkorporation und Zellbesiedlung erweisen [3] (vgl. Kapitel 5.4.2). Zu-
dem ist PVDF auch gegenüber UV-Strahlen, Chemikalien, Hitze und
Kälte besonders widerstandsfähig und erlaubt deswegen die Sterilisati-
on mit allen gängigen Verfahren [101, 2].
77
6 Tissue Engineering von kleinlumigen Gefäßprothesen
PVDF wird seit langem als chirurgisches Nahtmaterial, auch in der Ge-
fäßchirurgie verwendet und bewies in verschiedenen Untersuchungen
eine gute Biokompatibilität [1, 116]. Im Jahre 1992 gelang es Okoshi et
al. eine Gefäßprothese aus dem Copolymer PVDF - TrFE herzustellen.
Die Prothese diente in einem Rattenmodell als infrarenaler Aortener-
satz und wies nach 6 Monaten Offenheitsraten von 63-75% auf [128].
Dabei wurde allerdings auf die Besiedlung der Prothese mit Zellen ver-
zichtet.
Unsere Arbeitsgruppe erzeugte erstmals eine tissue-engineerte Gefäß-
prothese auf Fibringelbasis unter Verwendung von PVDF, das mit au-
tologen Zellen besiedelt wurde.
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ImKapitel 6 wurden verschiedeneMethoden vorgestellt, tissue-engineerte
Gefäßprothesen herzustellen. Unmittelbar nach der Zusammenfügung
von Zellen und Matrix, ist dieses Neotissue jedoch in der Regel noch
nicht imstande, den hohen mechanischen Anforderungen im Blutkreis-
lauf gerecht zu werden; die Gefäßprothese würde rupturieren. Somit
ist zu diesem frühen Zeitpunkt noch keine Implantation des Gewebes
möglich.
Die dafür notwendige mechanische Stabilität kann die Gefäßprothe-
se durch einen Reifeprozess erlangen, ausgehend von der Vorstellung,
dass die Zellen durch Synthesevorgänge eine stabile Extrazellulärma-
trix aufbauen. Um als Grundvoraussetzung für die Gewebeentwicklung
die Vitalität des Gewebes zu erhalten, muss die Reifung in einer Umge-
bung erfolgen, die eine Versorgung der Zellen mit Nährstoffen und den
Abtransport von Abfallprodukten gewährleistet.
Zu diesem Zweck wird die Gefäßprothese in einem so genannten Biore-
aktor kultiviert, der vereinfachend als Reaktionsapparat zur Durchfüh-
rung biochemischer Reaktionen definiert werden kann [156]. Da somit
technisch gesehen auch Gärbottiche in Brauereien zu den Bioreakto-
ren zählen, reicht die Entwicklung der ersten Bioreaktorsysteme bereits
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mehr als 4000 Jahre zurück [154]. Gemeinsames Merkmal aller seither
entwickelten Bioreaktoren ist der Schutz der Reaktionskomponenten
vor äußeren Einflüssen, um eine möglichst hohe Ausbeute des Reakti-
onsproduktes zu erzielen. Die Gefäßprothese ist in einem Bioreaktor-
system optimal vor äußeren Einflüssen geschützt, die sie beschädigen
und sich negativ auf die Gewebeentwicklung auswirken würden.
Neben diesen allgemeinen Grundvoraussetzungen ergeben sich aus der
Einbringung der Gefäßprothese in ein Bioreaktorsystem weitere Mög-
lichkeiten, ihre mechanische Stabilität zu verbessern. In verschiede-
nen Studien konnte ein positiver Einfluss von mechanischem Stress auf
Zellwachstum und Gewebeentwicklung nachgewiesen werden, resul-
tierend in höherer Zugfestigkeit und mechanischer Beanspruchbarkeit
des Gewebes [43, 12, 96, 92, 49]. Ein Bioreaktorsystem bietet die Mög-
lichkeit, das wachsende Gewebe unter definierten Bedingungen phy-
sikalischen Stimuli auszusetzen, die sich auf die Gewebeentwicklung
auswirken sollen.
Die Gewebekultivierung im Bioreaktor erlaubt somit die in-vitro-Her-
stellung von tissue-engineerten Geweben unter definierten, kontrollier-
baren und veränderbaren Bedingungen mit dem Ziel einer optimier-
ten Gewebeentwicklung. Aus diesem Grund erfolgt die zwei- und auch
dreidimensionale in vitro Kultur von Zellen heute grundsätzlich in Bio-
reaktorsystemen.
7.1 Anforderungen an Bioreaktoren
Unter besonderer Berücksichtigung der Anforderungen des Tissue En-
gineerings an einen Bioreaktor, erweiterten Barron et al. die obige De-
finition des Bioreaktors wie folgt:
„Ein Bioreaktor kann definiert werden als ein System, das Komponen-
ten der physiologischen Umgebung nachahmt, um Bildung, physische
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Konditionierung und Testung von Zellen, Geweben und ihren Vorstu-
fen, Stützstrukturen, sowie von Organen zu ermöglichen.” [12]
Nach Freed sollte ein Bioreaktor dabei mindestens eine dieser Anfor-
derungen erfüllen [49]:
1. Homogene Verteilung der Zellen in einem dreidimensionalen Scaf-
fold
2. Adäquate Gas- und Nährstoffkonzentration im Medium
3. Effizienter Massentransport für das wachsende Gewebe
4. Konditionierung des sich entwickelnden Gewebes durch physi-
kalische Stimuli
5. Informationsgewinn über die Gewebeentwicklung.
Das Design des jeweiligen Bioreaktors muss dabei an die individuellen
funktionellen Bedürfnisse des Gewebes angepasst werden; einen uni-
versell einsetzbaren Bioreaktor gibt es nicht.
7.2 Statische Kultur
Das einfachste mögliche Bioreaktorsystem ist die Petrischale bzw. Zell-
kulturflasche, in der adhärente Zellen oder Gewebe in einem Kultur-
medium unter statischen Bedingungen wachsen [12]. Der für das Ge-
webewachstum erforderliche Gasaustausch geschieht bei diesem Ver-
suchsaufbau an der Grenzfläche zwischen Zellkulturmedium und Um-
gebungsluft, wohingegen der Stoffaustausch per Diffusion erfolgt [12].
Dies ist möglich durch ein Konzentrationsgefälle von Gasen und Nähr-
stoffen, das sich im Medium ausbildet. In Richtung auf die Zellschicht
nimmt die Konzentration von Sauerstoff und Nährstoffen ab, während
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die Konzentration von Kohlenstoffdioxid und Stoffwechselprodukten
zunimmt [54]. Ein Stofftransport in ausreichendem Maße kann bei die-
sem Versuchsaufbau gewährleistet werden, wenn Zellen und Medium
sich auf eine große Oberfläche verteilen und die Zellen als Monolayer
wachsen [49]. Für einen suffizienten Gasaustausch muss außerdem die
Schichtdicke des Mediums über der Einzelzelllage gering sein.
Die statische Kultivierung von komplexen dreidimensionalen Konstruk-
ten wie Gefäßprothesen unterliegt demnach folgendem Problem: Um
eine Gefäßprothese komplett mit Kulturmedium zu überschichten, sind
davon größere Mengen notwendig, sodass sich die Oberfläche relativ
zum Volumen vermindert. Die Wegstrecke, die von den Gasen und
Stoffwechselprodukten per Diffusion zurückgelegt werden muss, wird
dadurch umso weiter und führt schließlich zu einer Akkumulation von
Stoffwechselprodukten in unmittelbarer Nähe des Gewebes, wohinge-
gen die Gase und Nährstoffe nahe der Oberfläche verbleiben. Die dar-
aus resultierende Minderversorgung schädigt das Gewebe und führt
schließlich im Extremfall zu dessen Absterben. Aus diesen Gründen
ist eine statische Kultivierung von tissue-engineerten Gefäßprothesen
nicht sinnvoll.
7.3 Dynamische Kultursysteme
Das Problem der statischen Kulturmethoden liegt demnach in der man-
gelhaften Verteilung von Nährstoffen, Gasen und Stoffwechselproduk-
ten im Kulturmedium. Um dieses Problem zu lösen liegt der Gedanke
nahe, das Medium mit Hilfe eines Magnetrührers am Boden des Kultur-
gefäßes ständig zu durchmischen, sodass sich die Stoffe verteilen kön-
nen [12]. Bei dieser einfachsten dynamischen Kultur erfolgt der Stoff-
transport allerdings ungerichtet [12, 49]. Durch diese zufällige bio-
mechanische Stimulation kann eine strukturell inadäquate, ungleich-
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mäßige Gewebeentwicklung verursacht werden [12, 49, 50]. Aus die-
sem Grund sind dynamische Bioreaktorsysteme entwickelt worden, die
das sich entwickelnde Gewebe definierten und wiederholt applizierba-
ren mechanischen Stimuli aussetzen. Für die Entwicklung von Gefäß-
prothesen kommen dabei Bioreaktorsysteme zur Anwendung, die die
mechanischen Bedingungen im Blutkreislauf simulieren [85]. Prinzi-
piell arbeiten Bioreaktorsysteme für kardiovaskuläre Strukturen, seien
es Herzklappen oder Gefäße, nach einem gemeinsamen Schema [12].
Um einen pulsatilen Fluss im Bioreaktor zu erzeugen, der dem Blut-
fluss im Kreislaufsystem ähnelt, wird der zu kultivierenden Struktur
eine Pumpe vorgeschaltet. Damit die so erzeugte stoßweise Strömung
in eine kontinuierlichere Strömung umgewandelt werden kann, was im
Blutkreislauf durch die Compliance der großen Arterien gewährleis-
tet wird, findet sich hinter der Gewebestruktur ein Windkessel. Ein der
Gewebestruktur nachgeschalteter Widerstand erzeugt schließlich einen
bestimmten Druck, der der Simulation der Druckverhältnisse im Kreis-
laufsystem dient. Um eine ausreichende Entlüftung des Systems, so-
wie eine gleich bleibende Nährstoffkonzentration sicherzustellen, be-
darf es eines ausreichend großen Verteilungsvolumen für anfallende
Stoffwechselprodukte. Aus diesem Grund wird der Pumpe meist ein
Reservoir vor- oder nachgeschaltet.
Ähnlich wie unter physiologischen Bedingungen im Kreislauf, unterlie-
gen die Gefäße bei diesem Versuchsaufbau somit vier wesentlichen hä-
modynamischen Belastungen, die bereits in Kapitel 3.3.3 thematisiert
wurden [85]. Zunächst sind die Zellen der Schubspannung ausgesetzt;
auf die oberste Zelllage (i.d.R. Endothelzellen) wirkt die tangentiale
Reibung des Blutflusses, die bei glatten Muskelzellen, die keinen direk-
ten Kontakt zum Blutfluss haben, in geringerer Form durch transmura-
len interstitiellen Fluss zustande kommt [85]. Außerdem wirken sich
Druckpuls, Strompuls und Volumenpuls auf die Zellen aus. Der Druck-
puls bewirkt eine zyklische Erhöhung des intraluminalen Druckes, dem
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Abbildung 7.1: Schematischer Aufbau eines Bioreaktors für das vasku-
läre Tissue Engineering.
Der pulsatile Fluss im Bioreaktor wird durch eine Pumpe erzeugt und mittels eines
Windkessels in eine kontinuierlichere Strömung umgewandelt. Ein der
Gewebestruktur nachgeschalteter Widerstand erzeugt einen bestimmten Druck auf das
tissue-engineerte Konstrukt.
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die Gefäßwand standhalten muss. Aus dem druckbedingten Nachge-
ben der Gefäßwand resultiert der Volumenpuls, der durch mechani-
sche Dehnung der Wand einen das Gefäß umlaufenden Stress erzeugt.
Die Zellen werden somit in ihrem queren Durchmesser gedehnt. Ei-
ne zusätzliche zyklische Dehnung in Längsrichtung erfahren die Zellen
schließlich durch den Strompuls des Blutes. Diese Einflussgrößen wir-
ken sowohl unabhängig voneinander als auch synergistisch auf die Ge-
fäße [85]. Kräfte, die eine Dehnung der Gefäßwand verursachen, beein-
flussen dabei sowohl Endothelzellen als auch glatte Muskelzellen, wo-
hingegen sich die Schubspannung vorwiegend auf die dem Blutstrom
zugewandten Endothelzellen auswirkt [85].
In der Vergangenheit haben viele Arbeitsgruppen die Einflüsse dieser
mechanischen Dehnung auf die Morphologie glatter Muskelzellen un-
tersucht [85]. Kanda et al. konnten bei bovinen glatten Muskelzellen,
die einer zyklischen Dehnung ausgesetzt wurden, eine Orientierung der
Zellen parallel zur Dehnungsrichtung feststellen [93]. Bei der elektro-
nenmikroskopischen Untersuchung fanden sich bei diesen Zellen zu-
dem vermehrt Komponenten des kontraktilen Apparates wie Myofila-
mente, dense bodies und Anheftungsplaques [93]. Im Gegensatz da-
zu wiesen Zellen, die keiner Dehnung ausgesetzt wurden, viele Golgi-
Apparate, raues endoplasmatisches Reticulum, sowie freie Ribosomen
auf. Dies impliziert, dass glatte Muskelzellen sich unter dem Einfluss
von Dehnung eher in Richtung eines kontraktilen Phänotyps differen-
zieren, wohingegen nicht stimulierte Zellen eher Merkmale eines syn-
thetisierenden Phänotyps ausbilden [93, 110]. Daneben konnten einige
Arbeitsgruppen eine höhere Kollagensynthese in glatten Muskelzellen
unter Dehnung nachweisen [98, 30, 107]. Die Relevanz dieser Tatsache
wird in den Versuchen von Seliktar et al. deutlich. Sie konnten für glat-
te Muskelzellen, die einer zyklischen Dehnung ausgesetzt wurden, eine
im Vergleich zu nicht gedehnten Geweben dreifach höhere Zugfestig-
keit feststellen [144]. Isenberg et al, die diese Ergebnisse reproduzieren
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konnten, fanden außerdem eine höhere Expression von Elastin in durch
Dehnung stimulierten glatten Muskelzellen [85].
Bezüglich der auf die Zellen wirkenden Schubspannung erwiesen sich
sehr niedrige Scherkräfte, weit unter dem Niveau des menschlichen
Körpers, als besonders günstig auf die Gewebeentwicklung, insbeson-
dere in den ersten Tagen der Kultivierung [12]. Nach dieser initialen
Kulturperiode allerdings kann das Gewebe höheren Schubspannungen
ausgesetzt werden, adaptiert an physiologische Bedingungen [12].
Das Einbringen der Gefäßprothese in einen Bioreaktor erlaubt eine ge-
zielte mechanische Stimulation durch Anlegen eines pulsatilen Flusses,
sowie Druck, Flussrate und Schubspannung [12]. Die mechanische Be-
lastung durch diese Variablen kann zudem an den jeweiligen Entwick-
lungsstand des Gewebes angepasst werden. Ausgehend von den obigen
Ergebnissen kann somit unter definierten Bedingungen eine optimale
Gewebeentwicklung der Gefäßprothese erzielt werden.
7.3.1 Bioreaktor nach Niklason [125, 126]
Erste Versuche, tissue-engineerte Gefäßprothesen in Bioreaktoren me-
chanischen Stimuli auszusetzen, wurden im Jahr 1997 von Niklason et
al. durchgeführt, die tubuläre Scaffolds aus PGA mit glatten Muskelzel-
len besiedelten. Parallel erfolgte eine Kontrolle mit statisch kultivierten
Konstrukten.
Basierend auf den oben beschriebenen Einflüssen mechanischer Be-
lastungen auf die Gewebeentwicklung konstruierte die Arbeitsgruppe
einen Bioreaktor, in welchem bis zu vier Gefäßprothesen gleichzei-
tig kultiviert werden können. Das Bioreaktorsystem besteht prinzipi-
ell zunächst aus vier Kammern, die jeweils ein tissue-engineertes Ge-
fäßkonstrukt enthalten und zur Ernährung der darin enthaltenen Zel-
len mit Kulturmedium angefüllt sind. Eine Magnetrührplatte soll, ähn-
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lich wie oben beschrieben, eine Durchmischung des Mediums gewähr-
leisten. Die tissue-engineerten Gefäße werden über hochelastische Si-
likonschläuche gestülpt, die somit das Prothesenlumen ausfüllen. Die-
se Silikonschläuche im Lumen der Gefäßprothesen werden mit dem
Schlauchsystem eines Pumpenkreislaufs verbunden, in dessen Zentrum
eine Pumpe steht, die einen pulsatilen Fluss erzeugt. Dadurch wird Kul-
turmedium aus einem Reservoir durch das Schlauchsystem geleitet, so-
dass mit einer definierten Pumpfrequenz eine zyklische Erhöhung des
intraluminalen Drucks des Schlauchsystems entsteht. Daraus resultiert
eine periodische Dehnung des Außendurchmessers der hochelastischen
Schläuche im Lumen der Gefäßprothesen, die ihrerseits somit ebenfalls
eine Dehnung erfahren. Abbildung 7.2 zeigt ein Schema dieses Modell-
versuchsaufbaus.
Zur Simulation fetaler Bedingungen, die nach Stock und Vacanti beson-
ders förderlich für die Gewebeentwicklung scheinen, wählten Niklason
et al. eine Dehnungsfrequenz von 165 bpm und legten die radiäre Deh-
nung der Gefäßprothesen auf 5% des Außendurchmessers fest [152].
Nach einer achtwöchigen Kulturperiode wurden die im Lumen befind-
lichen Silikonschläuche entfernt, sodass das Kulturmedium erst jetzt di-
rekt durch die Gefäßprothesen geleitet wurde. Nach der anschließenden
Endothelialisierung der Konstrukte wurde die luminale Flussrate von
initial 1,98 ml/min sukzessive auf 6 ml/min nach drei Tagen erhöht mit
einer konsekutiven Verdreifachung der auf die Gefäßwand wirkenden
Schubspannung, die dennoch subphysiologischen Werten entspricht.
Dieser Versuchsaufbau beinhaltet prinzipielle Schwächen. Die Gefäß-
prothese wird während der Kultur im Bioreaktor einer zyklischen Deh-
nung ausgesetzt, die als wesentlicher Stimulus für die Gewebeentwick-
lung betrachtet wird [107]. Abgesehen von den letzten drei Kulturta-
gen, in denen ein Fluss durch das Gefäßlumen stattfindet, wirkt die
radiäre Dehnung jedoch in diesem Versuchsaufbau als einzige mecha-
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Abbildung 7.2: Bioreaktor nach Niklason [125]
Biomimetisches System zur parallelen Kultivierung von vier Gefäßprothesen,
hergestellt aus einem mit glatten Muskelzellen besiedelten PGA-Mesh. Die Gefäße
werden über einen Silikonschlauch gestülpt und einer zyklischen Dehnung ausgesetzt.
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nische Einflussgröße. Da die glatten Muskelzellen der Prothese nicht
mit dem im Silikonschlauch befindlichen Zellkulturmedium in Kon-
takt kommen, unterliegt die Gefäßwand zum größten Teil der Kultur-
periode im Gegensatz zu natürlichen Gefäßen im Organismus keiner
Schubspannung. Auch nach Installation eines intraluminalen Flusses ist
die Flussrate des Mediums sehr gering und erreicht nicht die Ausma-
ße der unter physiologischen Bedingungen erreichten Flussraten von
beispielsweise bis zu 150 ml/min in den Herzkranzarterien [40]. Des
Weiteren erfahren die Gefäßprothesen, bevor das Lumen in den drei
letzten Kulturtagen von Medium durchströmt wird, keine Dehnung in
Längsrichtung. Daher erfüllt der von Niklason vorgestellte Bioreaktor
nur in Grenzen den Anspruch der Simulation physiologischer in-vivo-
Bedingungen.
Die histologische Untersuchung der tissue-engineerten Gefäßprothesen
ergab eine dichte und gleichmäßige Gewebeentwicklung mit glatter lu-
minaler Oberfläche. Stellvertretend für die Gesamtproduktion von Ex-
trazellulärmatrix wurde in biochemischen Analysen der Kollagengehalt
der mechanisch stimulierten Gefäße beurteilt, der im Rahmen der Kol-
lagenmenge nativer Gefäße lag. Dementsprechend bewährten sich die
Gefäßprothesen in mechanischen Testungen durch eine gute Nahtfes-
tigkeit, sowie eine herausragende Druckfestigkeit, die mit 2150 mm-
Hg die derjenigen nativer Gefäße entspricht. Bislang konnten Werte in
dieser Größenordnung nur von L´Heureux et al. erreicht werden, die
allerdings zur Herstellung einer Gefäßprothese drei Monate benötigten
(vgl. Kapitel 6.4) [105]. Die enorme Druckfestigkeit der von Niklason
et al. hergestellten Gefäßprothesen wird jedoch mit einer sehr geringen
Compliance bezahlt [85]. Unter Umständen kann dies nach der Implan-
tation zur Bildung von Aneurysmen führen [85]. Für eine Anwendung
in vivo sind die Gefäßprothesen von Niklason et al. somit nur bedingt
geeignet.
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7.3.2 Bioreaktor nach Hoerstrup [81]
Zur Verbesserung der elastischen Eigenschaften tissue-engineerter Ge-
fäßprothesen wählten Hoerstrup et al. ein Scaffold aus einem Copoly-
mer aus PGA und Poly-4-Hydroxybutyrat, das mit Myofibroblasten und
Endothelzellen des Schafs besiedelt und nach einer statischen Kulturpe-
riode von 4 Tagen in einer „biomimetischen” Umgebung im Bioreaktor
kultiviert wurde.
Um in diesem Sinne den physiologischen Bedingungen besser zu ent-
sprechen, konstruierten sie unter Berücksichtigung der oben beschrie-
benen Einflüsse mechanischer Stimuli auf Zellen und Gewebe ein Bio-
reaktorsystem, das die intraluminale Durchströmung der tissue-engineerten
Gefäßprothesen mit einer Flüssigkeit von Beginn der Kultivierungspe-
riode an vorsieht. Die Zellen der tissue-engineerten Gefäßprothese er-
fahren auf diese Weise während der gesamten Kulturperiode im Bio-
reaktor eine Dehnung sowohl in Quer- als auch in Längsrichtung und
werden überdies einer gewissen Schubspannung ausgesetzt.
Abbildung 7.3 zeigt einen schematischen Aufbau dieses Bioreaktors,
in welchem ebenfalls bis zu vier Gefäße gleichzeitig kultiviert werden
können.
Ein „Pulse Duplicator” steht mit einem Beatmungsgerät in Verbindung,
dessen Druckänderung die Auslenkung einer flexiblen Membran in-
nerhalb des „Pulse Duplicators” bewirkt. Dadurch wird ein pulsatiler
Fluss des Kulturmediums erzeugt, der sich über ein angeschlossenes
Schlauchsystem bis zu den Gefäßprothesen fortpflanzt. Das Medium
zirkuliert schließlich über ein Reservoir zurück zum „Pulse Duplica-
tor”, von wo aus es abermals in das Schlauchsystem gelangt.
Im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen Versuchen von Niklason et
al., wird somit in diesem Aufbau die mechanische Stimulation und die
Ernährung der Zellen, in einem Kreislauf zusammengefasst; die Versor-
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Abbildung 7.3: Bioreaktorsystem nach Hoerstrup [81]
Die tissue-engineerten Gefäße wurden aus einem Copolymer aus PGA und
Poly-4-Hydroxybutyrat, besiedelt mit Myofibroblasten und Endothelzellen vom
Schaf, hergestellt. Im Bioreaktor werden sie von Kulturmedium durchströmt, welches
mit Hilfe eines „Pulse Duplicators” durch das Schlauchsystem zirkuliert wird.
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gung der Zellen des tissue-engineerten Konstruktes geschieht von der
luminalen Gefäßfläche aus durch das zirkulierende Kulturmedium, ähn-
lich der physiologischen Situation im Organismus (vgl. Kapitel 3.1).
Dieser Ansatz gestattet eine optimale Ernährung der Zellen der lumina-
len Gefäßseite, sowie die Verhinderung der Ausbildung eines dortigen
azidotischen Milieus auf Grund akkumulierender Stoffwechselproduk-
te.
Hoerstrup et al. kultivierten die Gefäßprothesen unter sukzessiv anstei-
genden Druck- und Flussbedingungen mit einer initialen Flussrate von
125 ml/min bei einem Druck von 30 mmHg bis hin zu einer Flussrate
von 750 ml/min bei 55 mmHg nach 4, 7, 14, 21 bzw. 28 Tagen. Dies
entspricht nur zum Teil den physiologischen Bedingungen in vivo. Der
von Hoerstrup et al. gewählte Mitteldruck von 55 mmHg kommt dem
Blutdruck eines menschlichen Feten in höherem Gestationsalter gleich
[152]. Die Flussrate von 750 ml/min allerdings übersteigt bei weitem
die Werte, die in gesunden menschlichen Koronarien erreicht werden
[152]. Dies führte in den Versuchen Hoerstrups zu einer Ausschwem-
mung der Endothelzellschicht, die sich in immunhistologischen Unter-
suchungen der Gefäßprothesen nur unvollständig darstellte [81].
Weiterhin wurden mittels biochemischer Analysen die Zellzahl, sowie
der Kollagengehalt der Gefäßprothesen beurteilt. Dabei konnte im Ver-
lauf der mechanischen Stimulation im Bioreaktor eine Zunahme der
Zellmasse, sowie ein kontinuierlicher Anstieg des Kollagengehaltes be-
obachtet werden. Analog dazu ergaben mechanische Testungen der im
Bioreaktor kultivierten Gefäßprothesen eine Zunahme der Druckfes-
tigkeit von initial 178 mmHg auf 326 mmHg nach 28-tägiger Kultur,
wohingegen die Druckfestigkeit statisch kultivierter Gefäße im Lau-
fe der Kulturperiode von initial 178 mmHg auf 50 mmHg abnahm.
Gleichermaßen war die Nahtfestigkeit der Gefäße, die mechanischem
Stress ausgesetzt wurden, im Vergleich zu statisch kultivierten Gefäßen
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5-fach höher. Nach Aussagen der Autoren sei somit eine chirurgische
Implantation dieser tissue-engineerten Gefäße nach 3-wöchiger Kultur
denkbar, allerdings liegt die Druckfestigkeit von 326 mmHg unterhalb
des physiologischen Zielwertes von 2000 mmHg, der idealerweise von
prothetischem Material für den arteriellen Gefäßersatz erreicht werden
sollte [36].
Bis heute ist es keiner Arbeitsgruppe gelungen, die von Niklason et al.
erreichte mechanische Stabilität in Bezug auf Druck- und Nahtfestig-
keit zu übertreffen [12]. Letztere beträgt jedoch mit 91 g nur ein Drittel
der Nahtfestigkeit nativer Arterien, die in der Literatur mit 273 g an-
gegeben wird [12]. Auch die bereits zuvor beschriebene Problematik
der geringen Elastizität der von Niklason hergestellten Gefäßprothesen
bleibt zu lösen. Aus diesem Grund besteht weiterer Forschungsbedarf
bezüglich einer geeigneten mechanischen Stimulation für die optimale
Gewebeentwicklung.
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8 Das Vascular Composite
Graft
8.1 Konzept
Aus den vorigen Kapiteln geht hervor, dass es bisher keiner Arbeits-
gruppe gelungen ist, eine tissue-engineerte Gefäßprothese unter Ver-
wendung autologer Zellen herzustellen, die zum einen schnell verfüg-
bar ist, zum anderen eine hohe mechanische Stabilität aufweist und den-
noch so wenig Fremdmaterial wie möglich zur Stabilisierung benötigt.
Das von S. Jockenhoevel et al. entwickelte Konzept des „Vascular Com-
posite Grafts”stellt einen Lösungsansatz dieses Problems dar.
Die Bezeichnung „Vascular Composite Graft” steht für die Zusammen-
setzung mehrerer Komponenten zu einer Gefäßprothese. Myofibroblas-
ten werden in eine Matrix aus autologem Fibringel eingebettet, die
durch eine makroporöse Textilstruktur aus PVDF unterstützt wird. Die
Komponenten werden in einem Spritzgussverfahren in einer dreidimen-
sionalen Gussform zu einem Gefäß zusammengefügt und anschließend
in einem Bioreaktor kultiviert.
Diese wesentlichen Schritte zur Herstellung eines Vascular Composite
Grafts werden anhand von Abbildung 8.1 erläutert:
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Abbildung 8.1: Konzept des Vascular Composite Grafts [59]
Die Besonderheit dieses Ansatzes besteht dabei zum einen in der Kom-
bination zweier Biomaterialien als Scaffold mit der Zielsetzung, ihre
jeweiligen Vorteile in optimaler Weise auszunutzen, um den Zellen des
Konstrukts eine stabile und biokompatible Matrix für Wachstum, Syn-
these und Proliferation zu bieten. Die verwendeten Biomaterialien stel-
len sich im Gegensatz zu den Versuchen von L´Heureux nicht als ei-
genständige Wandschicht der Gefäßprothese dar, sondern werden mit
der zellulären Komponente vernetzt und integriert, sodass schließlich
ein neues Biomaterial mit spezifischen Eigenschaften entsteht. Die me-
chanische Festigkeit wird dabei durch makroporöses textiles Gewebe
aus PVDF sichergestellt. Durch die makroporöse Netzstruktur wird die
Belastung des Organismus mit Fremdmaterial minimiert. Sie wird in-
tegriert in eine Gefäßwand aus Fibringel, das als Leitstruktur für Zell-
wachstum, Proliferation und Synthesevorgänge dient. Dadurch wird zu-
dem ein direkter Kontakt der textilen Struktur mit der späteren Blutpha-
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se vermieden, was die Thrombogenität herabsetzt.
In der Verwendung von Fibringel als Scaffoldmaterial liegt die zweite
Besonderheit dieses Ansatzes (vgl. Kapitel 6.5.4). Zur Gewinnung wird
parallel zur Gewebebiopsie eine Blutprobe des Patienten entnommen,
aus welcher Fibrinogen als Grundsubstanz des Fibringels gewonnen
wird. Das grundlegende Prinzip des Tissue Engineerings wird somit
um die autologe Scaffoldgewinnung erweitert, wodurch die Biokompa-
tibilität der Gefäßprothese entscheidend verbessert werden kann.
Eine dritte Besonderheit liegt schließlich in der dem Gussprozess fol-
genden Kultivierungsphase im Bioreaktor. Zur mechanischen Konditio-
nierung der tissue-engineerten Gefäßprothese wird sie unmittelbar nach
dem Gussprozess unter adaptierbaren Strömungs- und Druckbedingun-
gen kultiviert, ausgehend von der Vorstellung, dass die Gefäße des Kör-
perkreislaufs bereits in der Embryonalphase Scher- und Schubspannun-
gen ausgesetzt sind, woraus die stressbedingte Ausrichtung von Zellen
und Matrix resultiert [125]. Der zu diesem Zweck entwickelte Bioreak-
tor dient der Heranreifung der konstruierten Gefäßprothese unter kon-
trollierten und dem Reifungsgrad angepassten Bedingungen.
Nach Erreichen einer zuverlässigen mechanischen Stabilität des Kon-
struktes kann schließlich in einem zweiten Schritt die Endothelialisie-
rung des Gefäßlumens unter dynamischen Bedingungen erfolgen. Nach
einer weiteren Reifungsperiode ist das Vascular Composite Graft im-
plantationsfähig.
8.2 Gussverfahren
Das Vascular Composite Graft erhält seine Form durch ein Spritzguss-
verfahren. Dies stellt eine entscheidende Neuerung im Vergleich zu
anderen Ansätzen im kardiovaskulären Tissue Engineering dar. Dabei
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kommen zwei Komponenten zum Einsatz. Die erste Komponente be-
steht aus den in TBS suspendierten Zellen mit den Zusätzen Thrombin
und Calciumchlorid, die zweite Komponente ist die in Kapitel 10.1.2
beschriebene und vorbehandelte Fibrinogenlösung.
Durch das Spritzgussverfahren werden die beiden Komponenten mit-
einander vermischt, und die Zellen gleichmäßig im Fibringel und damit
in der gegossenen Wandstruktur verteilt. Die nachfolgende Polymeri-
sation bewirkt eine Fixierung der Zellen, sodass sie nicht mehr abge-
schwemmt werden können [91]. Auch die von den Zellen gebildeten
Proteine der Extrazellulärmatrix verbleiben in den Zellzwischenräumen
in der Gefäßwand, ohne durch die Strömung abgelöst zu werden [91].
Daraus ergibt sich eine höhere mechanische Stabilität im Verlauf des
Reifungsprozesses des Vascular Composite Graft als Grundvorausset-
zung für die erfolgreiche Implantation.
8.2.1 Gussform
Für die Herstellung des Vascular Composite Graft wird eine Gussform
benötigt. Dazu entwickelten Jockenhoevel et al. im Jahr 2000 ein zylin-
derförmiges Konstrukt aus dem kratzfesten und klarsichtigen Werkstoff
Polymethylmethacrylat (PMMA), der eine Beobachtung des Gussvor-
ganges erlaubt [89].
Die 10 cm hohe Gussform besteht aus einer Röhre, in deren Mitte ein
Innenzylinder fixiert wird. In den dabei entstehenden Zwischenraum
wird die textile Stützstruktur eingelegt und anschließend das im Folgen-
den beschriebene Polymerisationsgemisch mit den suspendierten Zel-
len eingefüllt.
Zur Vorbereitung der Fibrin-Zellsuspension werden die Myofibroblas-
ten in TBS suspendiert und mit der Fibrinogenlösung vermischt. Da-
nach wird CaCl2 hinzugefügt und die Polymerisationslösung nochmals
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Abbildung 8.2: Prototyp der Gussform des Vascular Composite Grafts
[135].
Zwischen Innenzylinder und äußerer Röhre befindet sich die Textilstruktur,
eingebettet in Fibringel.
vermischt. Durch die anschließende Zugabe von Thrombin wird die Po-
lymerisation des Fibringels gestartet; die Konsistenz der Lösung wird
deutlich fester. Aus diesem Grund muss bei diesem Gussverfahren die
Einbringung des zellentragenden Fibringels in die Gussform sehr zügig
erfolgen.
Nach einer zweistündigen Polymerisationsdauer wird das Vascular Com-
posite Graft vorsichtig aus der Gussform gelöst und für 24h im Be-
gasungsbrutschrank bei 37◦C unter statischen Bedingungen kultiviert.
Anschließend wird die Gefäßprothese in einen Bioreaktor eingebracht.
8.3 Bioreaktorsystem
8.3.1 Prototyp des Bioreaktors
Ausgehend von den in Kapitel 7.3.1 und 7.3.2 beschriebenen Versuchs-
ansätzen von Niklason et al., sowie von Hoerstrup et al., wurde im Jah-
re 2001 von Jockenhoevel et al. für die in vitro Kultur des Vascular
Composite Grafts ein Bioreaktorsystem entwickelt, das einer dynami-
schen Konditionierung der tissue-engineerten Gefäßprothese unmittel-
bar nach dem Gussverfahren dienen soll [92]. Abbildung 8.4 zeigt den
schematischen Aufbau dieses Bioreaktors.
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Abbildung 8.3: 24h statische Kultur des „Vascular Composite Grafts”
[135]
Das Vascular Composite Graft vor Einbringen in das Bioreaktorsystem.
8.3.1.1 Aufbau der Flusskammer - Vascular flow chamber I
(VFC I) [135]
Zur Konstruktion der Flusskammer kamen zunächst folgende Überle-
gungen zum Tragen. Grundvoraussetzung für die erfolgreiche Kultivie-
rung einer tissue-engineerten Gefäßprothese ist ihre Sterilität. Damit
das Vascular Composite Graft möglichst unkompliziert unter sterilen
Bedingungen in die Flusskammer eingebracht werden kann, muss diese
zunächst übersichtlich angeordnet und leicht zusammenzubauen sein.
Sinnvoll erscheint ein transparentes Gehäuse, um mögliche Verunreini-
gungen und damit verbundene Änderungen des pH-Wertes, die durch
einen Farbindikator im Zellkulturmedium angezeigt werden, frühzeitig
makroskopisch beurteilen zu können.
Zur Sicherstellung eines suffizienten Nährstoffgehaltes des Zellkultur-
mediums ist ein ausreichend hohes Füllvolumen von Flusskammer und
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Abbildung 8.4: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus zur
Kultivierung des Vascular Composite Grafts [135].
Ähnlich wie die zuvor beschriebenen Systeme besteht der Bioreaktor aus einer
Flusskammer, die die tissue-engineerte Gefäßprothese enthält, sowie aus einem
Pumpenkreislauf zur mechanischen Konditionierung.
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Schlauchsystem notwendig. Zudem sollten sich Zufuhr von frischem,
sowie Abfuhr von verbrauchtem Zellkulturmedium möglichst einfach
gestalten. Um die Sterilität des Bioreaktors verifizieren zu können, soll-
te schließlich die Möglichkeit zur kontaminationsfreien Probenentnah-
me gegeben sein.
Die Flusskammer VFC I wurde unter Berücksichtigung dieser Überle-
gungen in den wissenschaftlichen Werkstätten des Klinikums der RW-
TH Aachen aus dem klarsichtigen Werkstoff PMMA gefertigt, um eine
permanente visuelle Kontrolle des Versuches von außen zu gewährleis-
ten.
Die Flusskammer besteht aus einem Außenzylinder und einem schma-
len, zweigeteilten Innenzylinder. Beide Zylinder sind hohl, damit die
Lumina jeweils mit Flüssigkeit gefüllt werden können. Der äußere Durch-
messer des Innenzylinders misst analog zum inneren Durchmesser des
Vascular Composite Grafts 5 mm, sodass die Gefäßprothese nach dem
Guss über die abgeflachten Enden des Innenzylinders gezogen werden
kann. Anschließend wird das Gefäß in einer umlaufenden Nut an bei-
den Enden des Innenzylinders mit Hilfe eines multifilamentären Vicryl-
fadens der Größe 4-0 (Ethicon GmbH, Norderstedt Germany) fixiert.
Der mittlere Gefäßabschnitt wird somit von Beginn der Kultivierung
im Bioreaktor von Flüssigkeit durchströmt, wie aus Abbildung 8.5 er-
sichtlich wird. Die Gefäßprothese ist gelb dargestellt.
Zwei kleine Bohrungen im Innenzylinder nahe der Nut ermöglichen
einen Austausch von Zellkulturmedium zwischen Innen- und Außen-
zylinder.
Abbildung 8.6 zeigt ein Foto des Vascular Composite Grafts, fixiert in
der Flusskammer.
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Abbildung 8.5: Schematische Darstellung der Rohrströmung durch das
Vascular Composite Graft (gelb) in der Flusskammer
[135]
Abbildung 8.6: Flusskammer VFC I mit integrierter Gefäßprothese
[135]
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8.3.1.2 Pumpenkreislauf I
Wie in Abbildung 8.4 dargestellt, finden sich in diesem Versuchsauf-
bau zwei Pumpensysteme, die im Folgenden als „großer Kreislauf” und
„kleiner Kreislauf” bezeichnet werden.
Zur Bildung eines großen Kreislaufes werden die beiden aus der Fluss-
kammer ragenden Enden des Innenzylinders über Steckverbindungen
mit einem Schlauchsystem verbunden. Der so entstandene große Kreis-
lauf wird in eineMikroprozessor-kontrollierte peristaltische Rollerpum-
pe eingelegt, die Zellkulturmedium aus einem Mediumsreservoir durch
Schlauchsystem und Flusskammer befördert. Das tissue-engineerte Ge-
webe erfährt auf diese Weise mit Hilfe von kontrollierten, pulsatilen
Flussraten eine mechanische Stimulation, repräsentiert sowohl durch
radiäre als auch durch Längsdehnung. Resultierend aus dem luminalen
Mediumsstrom ist die Gefäßprothese zudem einer bestimmten Schub-
spannung ausgesetzt. Somit kann eine gute Simulation der physiologi-
schen Umgebung in vivo stattfinden. Die Flussraten wurden täglich in
20 ml - Schritten auf bis zu 250 ml/min erhöht.
Ein zweiter, kleiner Kreislauf regelt den Austausch des Kulturmediums.
Frisches Medium wird dem System unter Ausnutzung der Schwerkraft
ständig über einen kollapsiblen Infusionsbeutel zugeführt. Bohrungen
im Innenzylinder der Flusskammer gewährleisten einen ständigen Aus-
tausch von Kulturmedium zwischen durchströmtem Innenzylinder und
dem Außenzylinder, der die Gefäßprothese beherbergt. Das tissue-en-
gineerte Gewebe soll auf diese Weise ausreichend mit frischem Zell-
kulturmedium versorgt werden. Die Abfuhr des verbrauchten Mediums
in einen Abfallbehälter erfolgt aus dem Außenbereich der Kulturkam-
mer über eine weitere Rollerpumpemittels eines hier einsetzbaren Drei-
Wege-Hahns. Über diesen kann zudem ein Drucksensor angeschlossen
werden, sodass der in den Testläufen auf die Gefäßprothese einwirken-
de Druck als Druckkurve auf einem Monitor dargestellt werden kann.
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Der Drei-Wege-Hahn bietet zudem die wichtige Möglichkeit einer si-
cheren kontaminationsfreien Probenentnahme.
Ein suffizienter Gasaustausch wird hingegen direkt über das Schlauch-
system geregelt; für den großen Kreislauf wurden 14” Silikonschläu-
che verwendet, die hohe Gasdurchlässigkeitskoeffizienten für Sauer-
stoff und Kohlendioxid aufweisen. Die tissue-engineerten Gefäßprothe-
sen wurden unter diesen Bedingungen für bis zu 5 Wochen kultiviert,
ohne dass eine Kontamination nachgewiesen werden konnte.
8.3.2 Weiterentwicklung der Flusskammer VFC I
Die oben beschriebene Flusskammer VFC I erlaubt die Kultur repro-
duzierbar stabiler Gefäßprothesen. Im Laufe der Versuchsreihen wies
jedoch das für den Korpus der Kammer verwendete Material nach wie-
derholten Plasmasterilisationen Zeichen von Sprödigkeit auf.
Aus diesem Grund wurde eine neue Flusskammer entwickelt. Die tech-
nische Zeichnung der Vascular Flow Chamber II (VFC II) ist in Abbil-
dung 8.7 zu sehen.
Um eine höhere Widerstandsfähigkeit der Flusskammer gegenüber den
Belastungen der Plasmasterilisation zu erzielen, wurde der Korpus der
VFC II aus dem biokompatiblen Thermoplast POM (Polyacetal) gefer-
tigt, welches sich zudem verglichen mit PMMA durch eine einfachere
Verarbeitung auszeichnet. POM ist allerdings im Gegensatz zu PMMA
nicht klarsichtig. Um dennoch eine Sichtkontrolle der Gefäßprothesen
zu ermöglichen, wurde der Deckel der VFC II aus PMMA hergestellt.
Der Aufbau der VFC II gestattet insbesondere die Kultivierung mög-
lichst langer Gefäßstücke. An einem Ende der Flusskammer befindet
sich ein Konnektor, auf welchen die Gefäßprothesen geschoben und mit
chirurgischem Nahtmaterial in der dort vorhandenen Nut fixiert werden
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Abbildung 8.7: Technische Zeichnung der Flusskammer VFC II [135]
Die Flusskammer VFC II bietet die Möglichkeit einer parallelen Kultivierung zweier
Gefäße.
Abbildung 8.8: VFC II - Aufsicht auf den Bioreaktor [135]
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können. Damit eine Längenanpassung der Flusskammer an die zu züch-
tenden Gefäße möglich wird, muss über den zweiten Konnektor auf
der anderen Seite ein kurzer Silikonschlauch variabler Länge interpo-
niert werden. Ein kleines Loch zwischen dem Innenraum der Flusskam-
mer und dem Schlauchinterponat gewährleistet zudem den notwendi-
gen Mediumaustausch zwischen Innen- und Außenkammer der Fluss-
kammer.
Der Abtransport des verbrauchten Kulturmediums geschieht ähnlich
zur VFC I über einen kleinen Kreislauf. Dazu wird über eine Bohrung
im Deckel der Flusskammer ein Drei-Wege-Hahn konnektiert und mit
dem in Kapitel 8.3.1.2 beschriebenen Schlauchsystem verbunden.
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9 Optimierungsansätze des
Vascular Composite Grafts
9.1 Zusammenfassung der bisherigen
Probleme
9.1.1 Nachteile der Gussform
Aus der Verwendung der in Kapitel 8.2.1 beschriebenen Gussform für
die Produktion einer Gefäßprothese ergeben sich einige Nachteile.
Zunächst gestaltet sich der Gussprozess des Fibringels unter Verwen-
dung dieser Gussform sehr schwierig. Durch sukzessive Zugabe und
Vermischen der Polymerisationskomponenten besteht in erster Linie
die Gefahr einer vorzeitigen und ungleichmäßigen Polymerisation des
Fibringels mit ungleichmäßiger Zelldichte und -verteilung. Neben mög-
licherweise daraus resultierenden Kaliberunregelmäßigkeiten der Ge-
fäßprothese bestünde zusätzlich die Gefahr von Wandschwächen und
somit ein Rupturrisiko nach Implantation. Außerdem kann während
des Vermischens der Polymerisationskomponenten Luft in das Gel ge-
langen, was sich an einer Blasenbildung bemerkbar machen und eine
zufrieden stellende Gewebeentwicklung behindern würde.
Derartige Schwierigkeiten machen den Erfolg des Gussprozesses äu-
ßerst abhängig von der Erfahrung des Durchführenden. Dies ist insbe-
sondere in der späteren klinischen Anwendung wenig praktikabel. Das
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Gießen des Fibringels in die Gussform sollte demnach vereinfacht wer-
den.
Nach vollständiger Polymerisation des Gels muss der Innenzylinder der
Gusskammer entfernt werden. Dies gestaltet sich jedoch auf Grund an-
haftender Gelreste oftmals sehr schwierig und führt in der Praxis häu-
fig zu Einrissen des Gels oder gar zur Zerstörung der Gefäßprothese.
Die Ursache ist im Werkstoff PMMA zu suchen, der zur Produktion
des Innenzylinders verwendet wird. Demzufolge wäre an dieser Stelle
ein Werkstoff mit geringer Haftfähigkeit und guten Gleiteigenschaften
besser geeignet. Darüber hinaus ist PMMA äußerst spannungsrissemp-
findlich und darf daher nicht mit Alkohol und Lösungsmitteln gereinigt
werden. Auch das stellt einen Nachteil für den Einsatz dieses Werkstof-
fes dar.
DesWeiteren muss die Gefäßprothese nach demGuss aus der Gussform
gelöst und in eine Petrischale überführt werden, um schließlich nach
24h in den Bioreaktor eingebracht werden zu können. Diese Manipu-
lationen sind sehr belastend für die Gefäßprothese und darüber hinaus
sehr zeitaufwändig.
9.1.2 Nachteile des Bioreaktors
Der wesentliche Nachteil des in Kapitel 8.3 beschriebenen Bioreaktors
liegt in der Notwendigkeit, das Vascular Composite Graft nach dem
Gussverfahren aus der Gusskammer entfernen und in die Flusskam-
mer einnähen zu müssen. Dies ist zum einen mit einem beträchtlichen
Zeitaufwand verbunden, zum anderen kommt es zu einer erheblichen
Manipulation der nach dem Guss noch empfindlichen Gefäßprothese,
die dadurch unter Umständen Schaden nehmen kann. Das Fibringel ist
zwar unmittelbar nach dem Guss grundsätzlich nahtfähig; diese Naht
hält den Belastungen im Bioreaktor jedoch nicht stand. Auch nach ei-
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ner 24-stündigen statischen Kultivierung sind die Nähte nur bedingt
belastbar.
Überdies resultiert aus dem Versuchsaufbau ein sehr hoher Medium-
verbrauch, der durch die ständige Zufuhr von Kulturmedium aus der
Infusionsflasche und das Verwerfen von Kulturmedium über den klei-
nen Kreislauf zustande kommt. Die damit verbundenen Kosten würden
durch eventuelle Zusätze von Wachstumsfaktoren noch potenziert.
Weiterhin wird die Kultivierung des Vascular Composite Grafts entge-
gen derzeitiger Standards der Zellkultur nicht in einem CO2-Inkubator
durchgeführt. Dieser gewährleistet eine Kultivierung unter standardi-
sierten Bedingungen bei 5% atmosphärischem CO2. Im Zellkulturme-
dium kann dadurch ein pCO2 von 40 - 48 mmHg erzielt werden, der
dem in menschlichem Blut herrschenden pCO2 von 41 - 45 mmHg na-
he kommt und zudem stimulierend auf das Zellwachstum wirkt [149].
Außerdem wird auf eine Kultivierung der tissue-engineerten Gefäß-
prothese bei gesättigter Luftfeuchtigkeit verzichtet. Daraus ergibt sich
ein Problem bezüglich der Verwendung gaspermeabler Silikonschläu-
che. Durch die geringe Luftfeuchtigkeit im Wärmeschrank kommt es
zu einer Wasserdampfdiffusion durch die Silikonschläuche, was im ge-
schlossenen Kreislaufsystem des Bioreaktors zu einer Blasenentwick-
lung führt. Optimal wäre demzufolge eine Kultivierung der tissue-en-
gineerten Gefäßprothese in einem CO2-Inkubator bei gesättigter Luft-
feuchtigkeit.
Ein weiteres Problem ergibt sich schließlich aus der Lagerung der Roller-
bzw. Dosierungspumpen im Wärmeschrank, bei deren Betrieb relativ
viel Abwärme entsteht. Die Temperaturkonstanz des Bioreaktors ist so-
mit nur eingeschränkt sicherzustellen. Aus diesem Grund sollten die
Pumpen möglichst außerhalb der gut isolierten Wärmeschränke posi-
tioniert werden, um eine mögliche Überhitzung des Bioreaktorsystems
zu verhindern.
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9.2 Überarbeiteter Versuchsaufbau zur
Konstruktion eines Vascular Composite
Grafts
Den in Kapitel 9.1 beschriebenen Schwachstellen des ursprünglichen
Protokolls zur Herstellung eines Vascular Composite Grafts wurde mit
der Konstruktion einer neuen Gussform und eines neuen Bioreaktorsys-
tems Rechnung getragen. Im Folgenden sollen diese und die dadurch
erzielten Verbesserungen dargestellt werden.
9.2.1 Neue Version der Gussform
Für die Konstruktion der neuen Gussform wurde mit Ausnahme des In-
nenzylinders ausschließlich kommerziell erhältliches und im klinischen
Alltag häufig gebrauchtes Zubehör verwendet, sodass für ihre Produk-
tion nur geringe zusätzliche Kosten entstehen.
Die Gussform ist schematisch in Abbildung 9.1 dargestellt.
Abbildung 9.1: Schematische Darstellung der Gussform
Wie bereits die ursprüngliche Version besteht die neue Gussform aus
einem Innen- und einem Außenzylinder. Als Innenzylinder dient ein
Teflonstab mit einer Länge von 20 cm und einem Durchmesser von
4,3 mm (Firma Thyssen-Krupp Schulte GmbH, Düsseldorf). Das Ur-
sprungsprotokoll sieht einen Innenzylinder aus PMMA vor, der aller-
dings in verschiedenen Vorversuchen nach der Polymerisation durch
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Anhaften des Fibringels schwierig zu entfernen war. Das Material Tef-
lon zeichnet sich, wie bereits in Kapitel 5.4.2 beschrieben, durch gerin-
ge Haftfähigkeit und sehr gute Gleiteigenschaften aus und ist somit an
dieser Stelle besser geeignet.
Der Außenzylinder wird gebildet von einem 7 cm langem gasdurch-
lässigen Silikonschlauch mit einem Innendurchmesser von 8,0 mm und
einem Außendurchmesser von 11,1 mm (IsmatecTM „Tygon Flexible
silicone tubing” Nr. T3310-23).
Unter sterilen Bedingungen wird zunächst die textile Stützstruktur aus
PVDF in den Außenzylinder eingebracht. Beide Enden des Außenzy-
linders werden mit Konnektoren von 14 x 3/16” mit Luer-Lock-Anschlüs-
sen versehen, die eine spätere Integration in das Schlauchsystem des
Bioreaktors ermöglichen. Zur Dichtung werden an den 14”-Enden der
Konnektoren jeweils 1 cm lange Silikonschläuche mit einem Innen-
durchmesser von 6,4 mm und einem Außendurchmesser von 9,6 mm
angebracht (IsmatecTM „Tygon 3350/50 Shore” Nr. SC0584). Der Au-
ßenzylinder wird anschließend so über die Konnektoren gestülpt, dass
die textile Stützstruktur zwischen Silikonringen und Außenzylinder fi-
xiert wird. Zuletzt wird der Teflonstab als Innenzylinder eingeführt, so-
dass ein Spaltraum von 3,7 mm entsteht. In diesen Spaltraum wird das
Fibringel, das die spätere Gefäßwand bildet, eingegossen.
Wie bereits erwähnt, stellt die Gefahr einer ungleichmäßigen Durchmi-
schung der Fibringelkomponenten mit daraus resultierender unregel-
mäßiger Polymerisation einen wesentlichen Nachteil des ursprüngli-
chen Versuchsaufbaus dar. Um dies zu vermeiden, werden die Poly-
merisationskomponenten bereits während des Injektionsprozesses ver-
mischt. Dazu werden sie im neuen Versuchsaufbau in zwei 2ml-Spritzen
(BD DiscarditTM II, Best.-Nr. 300928) aufgezogen; die erste Sprit-
ze enthält Fibrinogen, in der zweiten Spritze befinden sich Thrombin,
CaCl2, sowie die in TBS gelösten Zellen. Die beiden Spritzen werden
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in eine Stativvorrichtung (Baxter, Wien) geklemmt, die eine Injektion
beider Komponenten mit gleicher Geschwindigkeit ermöglicht. Auf die
Spritzen wird zudem eine Mischdüse aufgesetzt und mit dem unteren
Konnektor der Gussform verbunden. In der Mischdüse werden die Po-
lymerisationskomponenten durch zwei umeinander gewundene Kanäle
geleitet, sodass die beiden Flüssigkeiten beim Austritt aus der Düse
in gleichmäßigem Verhältnis optimal vermischt werden. Während des
Gussprozesses wird die in der Gussform befindliche Luft durch das Fi-
brin verdrängt und kann durch die Öffnung des zweiten Konnektors
nach außen entweichen. Dadurch wird der Luftkontakt der Polymeri-
sationskomponenten bei der Durchmischung minimiert, und Luftein-
schlüsse im Gel werden weitgehend verhindert. Die Polymerisations-
komponenten gelangen noch in flüssigem Zustand in die Gussform, so-
dass die textile Stützstruktur gleichmäßig von Fibrin umgeben wird.
Etwa 10 Sekunden nachdem die Polymerisationskomponenten mitein-
ander in Kontakt getreten sind, setzt die Erstarrung des Fibrins ein. Zu
diesem Zeitpunkt befindet sich die Fibrinlösung bereits in der Gussform
und umgibt die textile Stützstruktur vollständig. Dies gewährleistet eine
sichere und gleichmäßige Polymerisation in allen Bereichen der Guss-
form bei gleichmäßiger Verteilung der Zellen im Scaffold, die durch
den Erstarrungsprozess in ihrer Position fixiert werden. Abbildung 9.2
zeigt schematisch den Gussprozess mit der neuen Gussform.
Nach 60 Minuten ist das Gel adäquat polymerisiert, um den Innenzy-
linder unter Drehen vorsichtig zu entfernen. Dadurch entsteht ein Hohl-
raum innerhalb der Gefäßprothese als Lumen, das später von Flüssig-
keit durchströmt wird.
Diese Versuchsanordnung gewährleistet somit eine gleichmäßige Durch-
mischung der Polymerisationskomponenten mit gleich bleibender Pro-
duktqualität sowie eine Vermeidung von Lufteinschlüssen.
Eine entscheidende Verbesserung des Versuchsaufbaus liegt darin, dass
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Abbildung 9.2: Schematische Darstellung des Gussprozesses.
Über eine Mischdüse werden die beiden Fibringelkomponenten in exakt gleichem
Mengenverhältnis in die Gussform gefüllt.
die Gussform gleichzeitig Bestandteil des Bioreaktors ist. Dadurch kann
die Gefäßprothese unmittelbar nach der Polymerisation des Gels noch
in der Gussform in den unten beschriebenen Bioreaktor eingebracht
werden, und eine belastende Manipulation der Gefäßprothese entfällt.
Auch eine statische Kultivierung der Prothese ist nicht mehr erforder-
lich, was eine Zeitersparnis bedeutet.
9.3 Entwicklung und Konstruktion des neuen
Bioreaktors
Die dritte Version des Bioreaktorsystems zur Herstellung des Vascular
Composite Grafts besteht wie bereits der Prototyp des Versuchsaufbaus
aus einer Flusskammer und einem Pumpenkreislaufsystem. Dabei dient
die oben beschriebene neue Gussform gleichzeitig als Flusskammer –
Vascular Flow Chamber III (VFC III) – und kann somit unmittelbar
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nach Ablauf der 60-minütigen Polymerisationszeit der gegossenen Ge-
fäßprothese an das Schlauchsystem des Bioreaktors angeschlossen wer-
den. Abbildung 9.3 zeigt ein Schema des neuen Versuchsaufbaus.
Abbildung 9.3: Schema des neuen Versuchsaufbaus; Bioreaktor III
Die Gussform ist gleichzeitig Bestandteil des Bioreaktors
Die Flusskammer VFC III weist an ihren beiden Enden jeweils einen
Konnektor von 14 x 3/16” auf und kann über eine Presspassung mit dem
Silikonschlauchsystem von 14” (Tygon
R© SI, Silikon 3350, SC0584, In-
nendurchmesser 6,4 mm, IsmatecTM , Wertheim) verbunden werden.
Wie bereits beim ersten Versuchsaufbau, werden Silikonschläuche mit
hohen Gasdurchlässigkeitskoeffizienten für Sauerstoff und Kohlenstoff-
dioxid verwendet, sodass ein ausreichender Gasaustausch über das Schlauch-
system gewährleistet werden kann. Alle Schläuche werden mit Hilfe
von 3/16 x 3/16” Konnektoren (Medos, Stolberg) verbunden.
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Das Pumpenkreislaufsystem wurde grundlegend neu gestaltet und ver-
einfacht. Die beiden im Ursprungsprotokoll vorgesehenen separaten
Pumpenkreisläufe für mechanische Konditionierung des Gewebes bzw.
Abtransport von Stoffwechselprodukten wurden zu einem Pumpenkreis-
lauf zusammengefügt, wie in Abbildung 9.3 dargestellt. Kernelement
dieses Pumpenkreislaufs stellt wieder eine Schlauchpumpe (MCP Pro-
cess, IsmatecTM , Wertheim) dar. Diese fördert Kulturmedium aus einer
handelsüblichen Glasflasche (Schott) durch das angeschlossene Schlauch-
system. Um den Zustand des Kulturmediums während der Versuche
überprüfen zu können, besteht die Flasche aus Weißglas. Der Deckel
der Flasche weist zwei Bohrungen von jeweils 9 mm Durchmesser, so-
wie eine kleinere Bohrung von 4 mm Durchmesser auf. Die kleinere
Bohrung von 4 mm dient einer Entlüftung des Bioreaktorsystems. Um
eine von dieser Öffnung möglicherweise ausgehende Kontamination,
zu verhindern, wird an dieser Stelle ein 0,22 µm - Sterilfilter (Millex
GP Millipore Filter, SLG PR25KS) eingebracht. In die größeren 9 mm
Bohrungen werden passgenaue Verbindungsstücke eingesetzt, die je-
weils mit einer O-Ring-abgedichteten Schraubverbindung fixiert wer-
den. Abbildung 9.4 zeigt den Deckel der Mediumflasche in Aufsicht
und Querschnitt.
Abbildung 9.4: Schematische Abbildung des Deckels der Mediumfla-
sche a: Aufsicht; b: Querschnitt
An beiden Enden der Verbindungsstücke können über Pressverbindun-
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gen Schläuche angeschlossen werden. Die nach innen gerichteten En-
den der Verbindungsstücke dienen der Befestigung jeweils eines Sili-
konschlauchs von 20 cm Länge, sodass diese in die etwa zu 2/3 mit Kul-
turmedium gefüllte Flasche ragen. Die nach außen gerichteten Enden
der Verbindungsstücke werden ebenfalls mit Schläuchen versehen. Da-
bei dient ein Verbindungsstück dem Anschluss des zur Pumpe hin lau-
fenden Silikonschlauches, das andere Verbindungsstück wird mit dem
von der Pumpe weg führenden Schlauch verbunden. Dementsprechend
werden ein Zulauf, sowie ein Ablauf für das Kulturmedium geschaf-
fen, welches somit durch Schlauchsystem und Flusskammer zirkuliert
und in der Glasflasche gesammelt wird, wo eine Durchmischung von
frischem und verbrauchtem Medium stattfindet. Da das Medium per-
manent durch das Schlauchsystem zirkuliert, werden saure Valenzen,
die durch den Stoffwechsel der Zellen des Vascular Composite Grafts
gebildet werden, sofort abtransportiert und können nicht akkumulieren.
Dem geringen Füllvolumen des Schlauchsystems von etwa 100 ml steht
überdies ein großes Mediumvolumen von 750 ml in der Flasche gegen-
über, sodass eine ausreichende Verdünnung des verbrauchten Mediums
gegeben ist. Der Mediumverbrauch wird durch diese Technik minimiert
bei optimaler Versorgung der Gefäßprothese mit Nährstoffen.
Der etwa 40 cm lange, zur Pumpe führende Silikonschlauch wird mit
einem 50 cm langen Ismapren - Schlauch (Tygon R© MF0013, Innen-
durchmessser 6,4 mm, IsmatecTM , Wertheim) verbunden, der in die
Pumpe gelegt wird. Auch dies ist eine Neuerung gegenüber dem Ur-
sprungsprotokoll, das Pumpenschläuche aus Silikon vorsieht. Diese wie-
sen in den Vorversuchen allerdings Materialermüdungserscheinungen
auf. Die folglichen Risse führten zu ungewollten Leckagen. Das ther-
moplastische Elastomer IsmaprenTM besitzt eine höhere mechanische
Stabilität als Silikon und stellt aus diesem Grund ein besser geeignetes
Material für den Pumpenschlauch dar (vgl. Kapitel 10.5.2) [6]. An den
IsmaprenTM - Schlauch wird ein 10 cm langer Silikonschlauch ange-
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schlossen. Dieser wird mit dem ersten 3/16” - Anschluss der Flusskam-
mer VFC III verbunden, die somit Bestandteil des Schlauchsystems ist
und durch Anbringen eines weiteren, 10 cm langen Silikonschlauchs
über ihren zweiten 3/16” - Anschluss vollständig in den Pumpenkreis-
lauf integriert wird. Der 10 cm lange Silikonschlauch wird mit dem
40 cm langen, zurück zur Mediumflasche führenden Silikonschlauch
verbunden, sodass das Schlauchsystem zu einem Kreislauf geschlossen
wird. Über die Einbringung von Y-Stücken kann das Schlauchsystem
des Bioreaktors schließlich zu Gunsten einer parallelen Kultur mehre-
rer Gefäßprothesen in separaten Flusskammern modifiziert werden.
Wie aus Abbildung 9.3 ersichtlich wird, können eine Saugseite und ei-
ne Druckseite des Pumpenkreislaufs unterschieden werden, die durch
die Flussrichtung der Schlauchpumpe definiert werden. Auf der Druck-
seite kann hinter der Gefäßprothese ein Quetschventil in Form einer
Schlauchklemme angebracht werden. Dadurch wird eine variabel ein-
stellbare Querschnittsverminderung des Silikonschlauches erzeugt, de-
ren Ausmaß mit Hilfe eines Schraubgewindes an der Schlauchklemme
variiert werden kann. Wie bereits in Kapitel 3.3.2 beschrieben, wird ge-
mäß dem Hagen-Poiseuille-Gesetz durch eine Verminderung des Röh-
renradius Röhrenquerschnittes eine Erhöhung des Strömungswiderstands
erzielt, die zu einer Steigerung der Druckdifferenz zwischen atmosphä-
rischem und intraluminalem Druck führt. Demzufolge wird die tissue-
engineerte Gefäßprothese durch die Einbringung eines Widerstandes in
Form einer Schlauchklemme einer definierbaren Druckdifferenz aus-
gesetzt, die mit Hilfe eines Druckaufnehmers gemessen werden kann.
Der Druckaufnehmer wird über den Luer-Lock-Anschluss eines Drei-
Wege-Hahns befestigt, der auf einen Konnektor aufgesetzt wird (siehe
Abbildung 9.3), und schließlich mit einem Druckmonitor verbunden,
der einer zeitgleichen Aufzeichnung der Druckkurve dient. Der Drei-
Wege-Hahn bietet zusätzlich die Möglichkeit einer Probenentnahme,
um Stabilität und Sterilität des Kulturmediums verifizieren zu können.
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Das Anlegen einer Druckdifferenz bietet somit eine weitere Annähe-
rung an physiologische Bedingungen in vivo, sodass das Gewebe schließ-
lich drei verschiedenen Belastungen ausgesetzt wird:
1. Dehnung in Querrichtung
2. Dehnung in Längsrichtung
3. Scherung,
resultierend aus den physikalischen Stimuli Druck-, Strom- und Volu-
menpuls und Schubspannung.
Ziel dieser Arbeit war neben der Optimierung von Gussform und Biore-
aktor die Austestung der verschiedenen Parameter zur Erzeugung die-
ser mechanischen Stimuli zur Konditionierung des Gewebes. Alle dazu
durchgeführten Versuche, die im Folgenden beschrieben werden, wur-
den in einem Begasungsbrutschrank bei 37◦C unter 100% Luftfeuch-
tigkeit in einer Atmosphäre von 5% CO2 durchgeführt. Alle 3 Tage
wurden 2/3 des Kulturmediums ausgetauscht.
Zusammenfassend seien an dieser Stelle nochmals stichpunktartig die
Neuerungen des Bioreaktorsystems aufgeführt:
1. Die Gussform ist als Flusskammer gleichzeitig Bestandteil des
Pumpenkreislaufs
2. Zusammenführung der vormals getrennten Kreisläufe für mecha-
nische Konditionierung des Gewebes und Abtransport von Stoff-
wechselprodukten
3. Nährstoffversorgung des Gewebes bzw. Abtransport von Stoff-
wechselprodukten von der luminalen Seite der Gefäßprothese aus
4. Geringerer Verbrauch von Kulturmedium
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5. Anlegen eines Widerstandes zur verbesserten Simulation physio-
logischer Bedingungen in vivo
6. Entlüftung des Bioreaktorsystems über eine Bohrung im Deckel
der Mediumflasche
7. Fertigung des gesamten Bioreaktorsystems aus kommerziell er-
hältlichen Labormaterialien
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Entsprechend den in Kapitel 8 dargestellten Prinzipien ist das Vascu-
lar Composite Graft zusammengesetzt aus den Komponenten Zellen,
Fibringel und textiler Stützstruktur.
10.1 Überblick über das
Herstellungsverfahren des Vascular
Composite Grafts
Für die Herstellung des Vascular Composite Grafts werden daher zu-
nächst Zellkulturen von Schafsmyofibroblasten angelegt und amplifi-
ziert. Die Zellen werden schließlich im Scaffoldmaterial Fibrin suspen-
diert, welches in eine Gussform gefüllt wird, um dort auszupolymerisie-
ren. Dabei wird eine textile Stützstruktur aus PVDF vom Zellen tragen-
den Fibringel benetzt und so in die Gefäßprothese integriert. Das auf
diese Weise hergestellte Vascular Composite Graft wird anschließend
mitsamt der Gussform in das Schlauchsystem des Bioreaktors einge-
bracht. Im Bioreaktorsystem werden die Gefäßprothesen verschiede-
nen mechanischen Belastungen ausgesetzt; die resultierende Gewebe-
entwicklung wird nach einer 21-tägigen Kulturperiode beurteilt.
Im Folgenden sollen die verwendeten Methoden für Zellkultur, Fibrin-
gelherstellung und Gefäßguss dargestellt werden. Die Komponenten
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des Vascular Composite Grafts werden im Einzelnen vorgestellt. Au-
ßerdem werden die Versuchsbedingungen zur Evaluation geeigneter
Kulturbedingungen für die Gefäßprothese erläutert. Anschließend fol-
gen eine Beschreibung der Verfahren zur Beurteilung der Gewebeent-
wicklung sowie eine Charakterisierung der verwendeten Werkstoffe.
10.1.1 Zellgewinnung und Kultivierung
10.1.1.1 Anlage der Primärkulturen
Die für das Vascular Composite Graft verwendeten Zellen werden aus
Schafscarotiden von Tiercadavern gewonnen. Die Auswahl dieser Zell-
quelle erfolgte aus zwei Gründen: Schafe sind akzeptierte Standardver-
suchstiere für die Erprobung kardiovaskulärer Implantate [131]. Dar-
über hinaus werden Carotiden im kardiovaskulären Tissue Engineering
aufgrund der einfachen Zugänglichkeit als arterielles Modell besonders
häufig verwendet.
Bis zur Verarbeitung kann das unter sterilen Bedingungen entnomme-
ne Gewebe höchstens 24 Stunden in einem Transportmedium aufbe-
wahrt werden. Die Verarbeitung des Gewebes sollte allerdings mög-
lichst rasch erfolgen.
Zunächst wird das Schafsgewebe grob mit Mullkompressen, getränkt in
Phosphate Buffered Saline (PBS), gereinigt und, soweit möglich, von
Blutresten gesäubert. Anschließend wird die Adventitia des Gefäßes
mit sterilem chirurgischem Besteck entfernt. Nun erfolgt die Isolati-
on der Endothelzellen des Gefäßes. Dazu werden Knopfkanülen in die
beiden Enden des Gefäßes gesteckt und mit Nabelschnurklemmen be-
festigt. Um das Gefäß vor dem Austrocknen zu bewahren, wird es in
Mull eingewickelt und mit PBS getränkt. Über die Knopfkanülen wird
das Gefäßlumen nun mit 2 x 20 ml PBS gespült. Danach werden je
nach Gefäßlänge etwa 3-5 ml Kollagenaselösung eingefüllt und für 30
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Minuten bei Raumtemperatur inkubiert. Dies gewährleistet eine mög-
lichst schonende Ablösung der Endothelzellen, die nach der Inkubation
mit 2 x 20 ml Primärkulturmedium aus dem Gefäßstück herausgespült
und in einem Falconröhrchen aufgefangen werden. Anschließend wird
die Zellsuspension für 5 Minuten bei 500 x g zentrifugiert. Nach der
Resuspension des entstandenen Pellets mit 8 ml Primärkulturmedium
werden die Zellen in T75 Kulturflaschen überführt. Um eine Anhaf-
tung der Endothelzellen am Boden der Zellkulturflasche zu gewährleis-
ten, muss diese zuvor mit Gelatine beschichtet werden. Dazu werden 5
ml einer 1%igen Gelatinelösung in eine T75 Kulturflasche gefüllt und
direkt im Anschluss wieder abgesaugt. Vor der Verwendung werden die
so beschichteten Flaschen für eine halbe Stunde bei 37◦C getrocknet.
Zur Gewinnung von Myofibroblasten werden die Gefäßstücke in einer
mit sterilem PBS gefüllten Petrischale mit einem Skalpell in etwa 1-2
mm lange Ringe zerkleinert. Diese werden mit Hilfe einer serologi-
schen Pipette in eine T75 Kulturflasche überführt und mit einer Pas-
teurpipette vereinzelt. Nachdem das verbliebene PBS aus den Kultur-
flaschen abgesaugt wurde, werden 3 ml Primärkulturmedium hinzuge-
fügt. Die Gewebsringe adhärieren über Nacht am Boden der Kultur-
flasche, sodass am nächsten Tag weitere 3 ml Primärkulturmedium er-
gänzt werden können. Dabei sind Erschütterungen der Kulturflasche zu
vermeiden. Nach einer Woche kann mit regelmäßigen Mediumwech-
seln begonnen werden, die zweimal pro Woche mit jeweils etwa 8 ml
durchgeführt werden. Die Geweberinge können nach etwa 3 bis 4 Wo-
chen entfernt werden. Bildet sich im Laufe der Kulturperiode ein kon-
fluenter Zellrasen aus, werden die Kulturen passagiert.
Beide Kulturen (Endothelzellen und Myofibroblasten) werden in einem
Begasungsbrutschrank bei 37◦C und 5% CO2 und 95% Luftfeuchtig-
keit kultiviert. Alle Arbeiten erfolgen unter der Sterilwerkbank.
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Chemikalien:
• Transportmedium:
– 8 g/l NaCl (Sigma S-9625)
– 0,3 g/l KCl (Merck 1.04936.0500)
– 2,38 g/l Hepes Sodium Salt (Sigma H-3784)
– 2 g/l Glucose (Merck 1.08337.0250)
– 10 ml/l antibiotisch-antimykotische Lösung (Gibco 15240-
062)
– Lösung in destilliertem Wasser
– pH-Wert auf 7,5 titriert
– Lagerung bzw. Verwendung bei 4◦C
• Phosphate Buffered Saline (PAA H15-002)
• Kollagenaselösung
– 1 mg/ml Kollagenase Typ IA (Sigma C2674)
– in Reinstwasser (Fa. MilliPor) lösen
– Lagerung von 10 ml Aliquots bei -20◦C
– Verwendung vorgewärmt bei 37◦C
• Primärkulturmedium
– Dulbecco´s modified Eagle´s Medium (DMEM) low gluco-
se (Gibco 21885-025)
– 10% Fetales Kälberserum (Gibco 10270-160)
– 10 ml/l antibiotisch-antimykotische Lösung (Gibco 15240-
062)
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– Verwendung bei Raumtemperatur
• Gelatinelösung
– Kaisers Glyceringelatine (Merck 1.09242.01100)
– 1% in Aqua dest. lösen
– Autoklavieren bei 121◦C für 15 Minuten
– Verwendung bei Raumtemperatur
Material
• Mullkompressen (Maimed 25070)
• Nabelschnurklemmen (Sarstedt MPL 74.4701)
• Knopfkanülen (WDT 07512)
• Kulturflaschen T75 (Falcon 353136)
• Petrischalen (Sarstedt 83.1802)
• Serologische Pipetten (Falcon 357543)
• Pasteurpipetten (Brand 747720)
Geräte
• Zentrifuge (Sigma 3K15)
• Autoklav (Tuttnauer 2540EL)
• Begasungsbrutschrank (Sanyo MCO 17-AIC)
• Sterilwerkbank (Heraeus HERAsafe)
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10.1.1.2 Amplifikationskultur
Die Primärkulturen werden wie oben beschrieben angelegt und kulti-
viert. Nach einer Kulturperiode von etwa 3 - 4 Wochen hat sich ein kon-
fluenter Zellrasen gebildet, sodass die Zellen passagiert werden müs-
sen. Dazu wird zunächst das Zellkulturmedium mit Hilfe einer Pas-
teurpipette abgesaugt und die Zellen mit 9 ml PBS gewaschen. Nach
Absaugen des PBS werden 5 ml Trypsin/EDTA Lösung auf die Zel-
len gegeben und für 5 Minuten bei 37◦C inkubiert. Dies bewirkt die
Ablösung der adhärenten Zellen von der Zellkulturflasche. Anschlie-
ßend werden mindestens 10 ml Amplifikationskulturmedium hinzuge-
fügt, um das Trypsin durch das im Medium enthaltene FCS zu inak-
tivieren. Die abgelösten Zellen werden suspendiert und für 5 Minuten
bei 500 x g zentrifugiert. Das Pellet wird schließlich in 10 ml Ampli-
fikationsmedium aufgenommen. Diese Suspension wird bei der ersten
Passage auf zwei, in den folgenden Passagen auf drei T75 Kulturfla-
schen aufgeteilt. Schließlich werden die besiedelten Zellkulturflaschen
bei 37◦C im Brutschrank kultiviert.
Auch in Amplifikationskultur erfolgen die Mediumwechsel 2 x pro Wo-
che unter Verwendung des Amplifikationskulturmediums. Die weiteren
Passagen werden jeweils bei konfluentem Zellrasen durchgeführt. Be-
züglich der Kultur von Endothelzellen und Myofibroblasten ergeben
sich außer der Verwendung gelatinebeschichteter Zellkulturflaschen kei-
ne weiteren Unterschiede.
Für das Vascular Composite Graft werden ausschließlich Zellen aus
Passage 4 verwendet.
Chemikalien
• Phosphate Buffered Saline (PAA H15-002)
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• Trypsin/EDTA Lösung:
– Trypsin 0,5 g/l mit EDTA 0,2 g/l (PAA L11-004)
• Amplifikationskulturmedium:
– DMEM low glucose (Gibco 21885-025)
– 10% Fetales Kälberserum (Gibco 10270-160)
• Gelatinelösung:
– Kaisers Glyceringelatine (Merck 1.09242.01100)
– 1% in Reinstwasser (Fa. MilliPor) lösen
– Autoklavieren bei 121◦C für 15 Minuten
– Verwendung bei Raumtemperatur
Material
• Kulturflaschen T75 (Falcon 353136)
• Serologische Pipetten (Falcon 357543)
• Pasteurpipetten (Brand 747720)
Geräte
• Zentrifuge (Sigma 3K15)
• Begasungsbrutschrank (Sanyo MCO 17-AIC)
• Sterilwerkbank (Heraeus HERAsafe)
• Autoclav (Tuttnauer 2540EL)
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10.1.2 Fibringelherstellung
Die nach Kapitel 10.1.1 vorbereiteten Zellen werden zur Formgebung
in einem Scaffold aus Fibringel eingegossen und fixiert. Dieses besteht
aus folgenden Polymerisationskomponenten:
• 50% Fibrinogenlösung
• 35% Trizma buffered saline (TBS)
• 7,5% Thrombinlösung (40 IU/ml Thrombin in TBS)
• 7,5% CaCl2-Lösung (50 mM CaCl2 in TBS)
Zur Herstellung des Vascular Composite Grafts wird kommerziell er-
hältliches Fibrinogen verwendet, das aus Schafsplasma gewonnen wird.
Fibrinogen ist lyophilisiert in Pulverform erhältlich. Zur Herstellung
einer Lösung werden 75 mg des Fibrinogenpulvers für 60 Minuten in
3 ml Reinstwasser gelöst und anschließend in einen Dialyseschlauch
überführt. Über Nacht erfolgt nun die Dialyse der Fibrinogenlösung
gegen einen TBS-Puffer, der sich aus folgenden Bestandteilen zusam-
mensetzt:
• 19,62 g Tris HCl
• 2,88 g Tris Base
• 36 g NaCl
• 0,9 g KCl
• ad 4 l Reinstwasser (Fa. MilliPor)
Der pH-Wert wird mit NaOH/HCl-Lösungen auf 7,4 titriert.
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Vor der Dialyse werden 50 ml des Puffers für die spätere Verwendung
autoklaviert. Am folgenden Tag wird die Fibrinogenlösung mit einem
5,0 µl- Filter vorfiltriert und anschließend mit einem 0,22 µl- Filter ste-
rilfiltriert. Um die Konzentration der hergestellten Fibrinogenlösung zu
quantifizieren, wird die Methode der photometrischen Transmissions-
messung verwendet. Die Messungen wurden in diesen Versuchen mit
einem Spektralphotometer bei einer Wellenlänge von 280 nm durch-
geführt. Die verwendete empirische Formel wird im Folgenden darge-
stellt:
Gleichung 13: C (Protein) = A[280nm]!V erduennungsfaktor1,55
[g
l
]
(13)
Als Zielwert wird eine Fibrinogenkonzentration von 10 mg/ml ange-
strebt. Unter Umständen wird die Fibrinogenlösung dazu mit autokla-
viertem TBS-Puffer verdünnt. Nach diesen Schritten kann die Fibri-
nogenlösung verwendet werden. Zwei weitere Faktoren sind zur Po-
lymerisation des Fibringels notwendig: zum einen Thrombin und zum
anderen Kalziumchlorid.
Abbildung 10.1: Makroskopische Ansicht von polymerisiertem Fibrin-
gel
Unmittelbar nach der Zugabe dieser Komponenten beginnt der Polyme-
risationsprozess, was sich durch einen gelartigen Charakter der Fibrin-
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lösung bemerkbar macht.
Nach etwa 60 Minuten ist die Gefäßprothese fest genug, um in das
Schlauchsystem des Bioreaktors eingebracht und mit Medium durch-
strömt zu werden. Eine endgültige Aushärtung des Fibringels kann nach
etwa 12 Stunden erwartet werden. Daher sollte die mechanische Kondi-
tionierung der Gefäßprothese während der ersten 12 Stunden möglichst
ohne Druck geschehen. Der Gussprozess kann bei Raumtemperatur er-
folgen.
Chemikalien
• Fibrinogen (Sigma F9754)
• Trizma Buffered Saline
– 4000 ml Reinstwasser (Fa. MilliPor)
– 17,44 g/l Trizma HCl (Sigma T-3253)
– 2,56 g/l Trizma Base (Sigma T-6066)
– 32,00 g/l NaCl (Sigma S-9625)
– 0,8 g/l KCl (Merck 1.04936.0500)
– pH auf 7,40 einstellen
• Thrombinlösung
– 40 IU/ml Thrombin (Sigma T-4648)
– in Trizma Buffered Saline lösen
– Sterilfiltration durch Spritzenfilter
– Lagerung von 0,5 ml Aliquots bei -20 ◦C
• CaCl2 Lösung
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– 5,55 g/l CaCl2 (Sigma C-3881)
– in Trizma Buffered Saline lösen
– Sterilfiltration durch Spritzenfilter
– Lagerung bei 4◦C
Materialien
• Dialysefilter (Spectra Por1 Dialysefilter MWCO 6000-8000)
• Spritzenfilter (Millipore Millex GP 0,22 µm SLGP033R3)
• Spritzen 20 ml (Becton Dickinson Discardit II )
Geräte
• Zentrifuge (Sigma 3K15)
• Spektralphotometer (ThermoSpectronic Genesys 6)
• Magnetrührerplatte (MR Hei-Standard, Heidolph Instruments)
• pH Meter (pH 211, Hanna Instruments)
10.1.3 Bestandteile des Fibringels
10.1.3.1 Fibrinogen
Fibrinogen ist mit einer Molekülgröße von 340 kD ein sehr großes, di-
meres Molekül aus 400-700 Aminosäuren. Es setzt sich aus drei Paaren
von nichtidentischen Polypeptidketten zusammen, der Aα, Bβ und γ-
Kette. Diese drei Ketten sind über Disulfidbrücken miteinander verbun-
den. Zwei identische Fibrinogenmonomere sind an ihren N-terminalen
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Enden wiederum durch Disulfidbrücken zu einem symmetrischen di-
meren Molekül verknüpft. Die Molekülformel für Fibrinogen lautet da-
her: (Aα, Bβ, γ)2 [176].
Diese symmetrische dimere Struktur erlaubt erst die räumliche Vernetz-
barkeit des Fibrinogens [136]. Die Umwandlung von Fibrinogen zu Fi-
brin durch Thrombin geschieht durch Abspaltung je eines Peptids von
der Aα und Bβ Kette, der Fibrinopeptide A und B. Die entstehenden
Fibrinmonomere aggregieren zu Polymeren, die noch löslich sind. Erst
durch die Wirkung des fibrinstabilisierenden Faktors XIII werden die
Fibringerinnsel kovalent vernetzt, wodurch sie unlöslich werden [177].
Der Faktor XIII liegt im Plasma in inaktiver Form vor und wird durch
Thrombin in Anwesenheit von Calcium-Ionen aktiviert. Der aktivierte
Faktor wirkt als Transglutaminase und katalysiert die Bildung von ko-
valenten Brücken zwischen verschiedenen Fibrinmonomer-Ketten [176].
Am C-terminalen Ende der α-Kette des Fibrinogens konnte die für die
Adhäsion und Migration von Endothelzellen bedeutende Aminosäure-
sequenz Arg-Gly-Asp identifiziert werden (RGD-Sequenz) [100].
Myozyten und Fibroblasten besitzen fibrinolytische Eigenschaften. Dies
befähigt sie, aktiv in das Gel einzuwachsen und das Scaffold Fibringel
abzubauen [122].
10.1.3.2 Thrombin
Thrombin wirkt als hochspezifische Protease auf sein Substrat Fibri-
nogen und kann in kurzer Zeit große Mengen Fibrinogen in Fibrin
umwandeln. Thrombin entsteht in Gegenwart von Calcium-Ionen aus
dem Proenzym Prothrombin (Faktor II der Blutgerinnung). Diese Ak-
tivierung von Thrombin wird durch verschiedene Faktoren der Gerin-
nungskaskade vermittelt und kann exogen oder endogen erfolgen. Die
exogene Aktivierung der Gerinnungskaskade wird über den als Ge-
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websthromboplastin bezeichneten Faktor III initiiert, der bei Gewebs-
verletzung ins Blut übertritt [42]. Die endogene Thrombinaktivierung
geschieht über intravaskuläre Faktoren, auf deren Existenz die Beob-
achtung hinweist, dass Blut auch beim Kontakt mit Fremdoberflächen
gerinnt [42]. Der Gerinnungsprozess wird dabei über den Faktor XII
(Hageman) eingeleitet, der über einen Kontakt mit negativ geladenen
Oberflächen aktiviert wird [88].
Neben seiner Schlüsselposition bei Gerinnungsvorgängen ist Thrombin
überdies ein potentes Mitogen für humane Myofibroblasten arterieller
und venöser Herkunft [171].
10.1.4 Textile Stützstruktur aus PVDF
Für das Vascular Composite Graft wurde eine in Abbildung 10.2 dar-
gestellte textile Stützstruktur aus Polyvinylidenfluorid (PVDF) verwen-
det, die unserer Arbeitsgruppe freundlicherweise vom Institut für Tex-
tiltechnik der RWTH Aachen zur Verfügung gestellt wurde.
Abbildung 10.2: Großporige PVDF Stützstruktur (PVDF 300 dtex f30),
mit einer Porengröße von 1 - 2 mm [72]
Wie bereits in der makroskopischen Aufnahme zu erkennen ist, handelt
es sich bei der textilen Stützstruktur um ein grobmaschiges Netzwerk
135
10 Material und Methoden
textiler Fasern in Form eines Rohrs. Zur Herstellung dieser Prothese
kommt eine Doppelraschelwirkmaschine (DR 16 EEC/EAC; Textilma-
schinenfabrik GmBH, Obertshausen) zum Einsatz. Dies ermöglicht die
Fertigung der Prothese in einem einschrittigen Prozess, ohne dass Naht-
stellen notwendig werden. Überdies erlaubt dieses Verfahren auch die
Herstellung verzweigter textiler Strukturen wie etwa Y-Prothesen. Die
erforderliche Porengröße kann in einem Rahmen von 0,1 - 100 mm in-
dividuell eingestellt werden.
Abbildung 10.3: Lichtmikroskopische Aufnahme der PVDF-
Stützstruktur [72]
In der 20fachen Vergrößerung werden die vielen einzelnen Filamente des
Fadens sichtbar.
Für das Vascular Composite Graft wurde eine Textilstruktur aus multifi-
lamentärem PVDFmit offenporiger Trikotstruktur bei einer Porengröße
von 1 - 2 mm gewählt. Die multifilamentäre Struktur gewährleistet zum
einen eine faltenfreie Textiloberfläche, zum anderen wird die Dehnbar-
keit der Prothese weitgehend bewahrt.
Bevor die textile Stützstruktur im Vascular Composite Graft Verwen-
dung finden kann, muss sie zunächst mittels Hexan/Ethanol von Verun-
reinigungen während des Herstellungsprozesses gereinigt werden. An-
schließend erfolgt die Sterilisation der Prothese mit niedrig-temperiertem
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Wasserstoffperoxid-Plasma (STERRAD R© 100S Sterilisation System;
Ethicon GmBH, Hamburg).
10.2 Versuchsbedingungen
Für die Kultur der nach dem in Kapitel 9.2 geschilderten Verfahren her-
gestellten Gefäßprothese wird das in Kapitel 9.3 beschriebene Bioreak-
torsystem eingesetzt. Im Bioreaktor werden die Gefäßprothesen unter-
schiedlichen mechanischen Belastungen ausgesetzt, die, wie bereits in
Kapitel 7.3 dargestellt, über die Parameter Flussrate und Druck variiert
werden können. In zwei Versuchsreihen werden die Einflüsse dieser
Parameter auf die Gewebeentwicklung erarbeitet.
10.2.1 Versuchsreihe 1: Einfluss verschiedener
Flussraten auf die Gewebeentwicklung
Zur Evaluation der Flussrate und damit der auf die Gefäßwand wirken-
den Schubspannung, werden in der ersten Versuchsreihe Flussraten von
66 ml/min, 100 ml/min, sowie 141 ml/min gegenübergestellt. Um eine
bessere Vergleichbarkeit der Gewebeentwicklung zu ermöglichen, wer-
den dabei drei Gefäßprothesen mit jeweils unterschiedlichen Flussraten
parallel im Bioreaktorsystem kultiviert. Das Schlauchsystem des Bio-
reaktors wird dementsprechend über die Einbringung von Y-Stücken
modifiziert, sodass schließlich drei Gefäßprothesen in separaten Fluss-
kammern in Parallelschaltung von Kulturmedium durchströmt werden
können (siehe Abbildung 10.4)
Zur Erzeugung unterschiedlicher Flussraten werden drei Ismaprenschläu-
che verschiedenen Kalibers (Innendurchmesser von 4,8 mm, 6,4 mm,
sowie 8,0 mm) in die Schlauchpumpe eingebracht, sodass pro Minute
jeweils verschiedene Mengen Kulturmedium gefördert werden können.
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Abbildung 10.4: Bioreaktor zur Kultur von drei Vascular Composite
Grafts unter verschiedenen Flussraten
Die Schlauchpumpe wird, ausgehend von einem Schlauchinnendurch-
messer von 6,4 mm, bei 24,3 Umdrehungen pro Minute auf eine Fluss-
rate von 100 ml/min eingestellt und kalibriert.
Nach dieser Kalibrierung fördert ein Pumpenschlauch mit einem In-
nendurchmesser von 4,8 mm pro Minute etwa 66 ml Kulturmedium.
Ein Pumpenschlauch mit einem Innendurchmesser von 8,0 mm fördert
etwa 141 ml/min. Mit Hilfe eines Drei-Kanal-Pumpenkopfes können
die drei Schläuche parallel in eine Pumpe eingebracht werden. Damit
werden die jeweils angeschlossenen Gefäßprothesen mit verschiedenen
Flussraten von 66 ml/min, 100 ml/min, sowie 141 ml/min durchströmt.
Auf diese Weise können drei verschiedene Flussraten hinsichtlich der
Gewebeentwicklung unter ansonsten gleichen Bedingungen miteinan-
der verglichen werden. Vereinfachend werden die unter verschiedenen
Flussraten kultivierten Gefäßprothesen der Versuchsreihe 1 nachfol-
gend als „1a”, „1b” und „1c” bezeichnet (siehe Tabelle 10.1).
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Tabelle 10.1: Versuchsreihe 1 - Innendurchmesser der verwendeten
Schläuche und resultierende Flussrate:
Bezeichnung der
Gefäßprothese
Innendurchmesser
des Schlauches [mm]
Flussrate
[ml/min]
1a 4,8 66
1b 6,4 100
1c 8,0 141
Die zweite variable Einflussgröße auf die Gewebeentwicklung stellt,
wie bereits in Kapitel 7.3 beschreiben, die Dehnung des tissue-engineerten
Gewebes dar. Eine Dehnung in Längsrichtung wird über die bereits
dargestellten Flussraten erzielt. Zur Erzeugung einer radiären Dehnung
wird über die Gefäßprothesen ein zyklischer Druck angelegt. Dies ge-
schieht, wie bereits in Kapitel 9.3 dargestellt, mit Hilfe einesWiderstan-
des in Form eines Quetschventils, welches hinter jeder Gefäßprothese
eingesetzt wird. Eine Variation des Druckes kann über Kaliberände-
rungen des Ventils erfolgen. Druckänderungen werden permanent über
einen angeschlossenen Drucksensor (Codan PvB) registriert.
In der ersten Versuchsreihe soll vornehmlich der Einfluss verschiedener
Flussraten auf die Gewebeentwicklung tissue-engineerter Gefäßprothe-
sen eruiert und verglichen werden. Daher werden alle übrigen Variablen
in der ersten Versuchsreihe konstant gehalten und die Gefäßprothesen
1a, 1b und 1c unter gleichen Druckverhältnissen kultiviert. (siehe Ta-
belle 10.2)
Der Druck wird am Tag 1 der Kulturperiode zunächst bei 2 mmHg
belassen. Nach vollständiger Aushärtung des Fibringels wird am Tag
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2 der Kulturperiode ein Druckniveau von 120/80 mmHg (Mitteldruck
100 mmHg) festgelegt, das physiologischen Bedingungen in vivo ent-
spricht.
10.2.2 Versuchsreihe 2: Einfluss eines ansteigenden
Druckniveaus auf die Gewebeentwicklung
Weiterhin wird in einer zweiten Versuchsreihe der Einfluss eines suk-
zessiv ansteigenden Druckniveaus auf die Gewebeentwicklung eruiert.
(vgl. Tabelle 10.2)
Dazu werden in zwei Versuchsansätzen 2a und 2b jeweils zwei Gefäße
für 21 Tage bei einer Flussrate von 100 ml/min kultiviert. Die Gefäße
des Versuchsansatzes 2a werden, wie bereits in der zuvor beschriebenen
Versuchsreihe, ab dem 2. Kulturtag einem Mitteldruck von 100 mmHg
bei einer Druckamplitude von 120/80 mmHg ausgesetzt, der über die
gesamte Kulturperiode konstant bleibt.
In einem zweiten Versuchsansatz 2b wird der auf die Gefäßprothesen
wirkende Mitteldruck über die Kaliberreduktion des Quetschventils mit
jedem Kulturtag um 10 mmHg gesteigert, bis schließlich nach 10 Ta-
gen ebenfalls ein Mitteldruck von 100 mmHg bei einer Druckamplitu-
de von 120/80 mmHg erreicht wird. Dieses Druckniveau bleibt bis zum
Ende der Kultur im Bioreaktor nach 21 Tagen konstant. Mit Hilfe einer
Drucksonde (Codan PvB) wird der im Bioreaktor herrschende Druck
kontinuierlich gemessen.
Zur Aufrechterhaltung eines physiologischenMilieus hinsichtlich Sauer-
stoff- und Kohlendioxidkonzentration sowie Temperatur wird der Bio-
reaktor in einem CO2-Inkubator bei 37◦C bei gesättigter Luftfeuchtig-
keit in einer Atmosphäre von 5% CO2 betrieben. Das Kulturmedium
wird alle 3 Tage zu 2/3 ausgetauscht, um die Konzentration der von den
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Zellen während der Kultur produzierten Wachstumsfaktoren möglichst
hoch zu halten.
Nach Abschluss der 21-tägigen Kultivierung im Bioreaktor werden die
Gefäßprothesen aus den Flusskammern entfernt und fotografiert. An-
schließend wird jede Gefäßprothese paraffinfixiert und der Histologie
zugeführt. Für die erste Versuchsreihe erfolgt zudem eine Hydroxypro-
linbestimmung zur Quantifizierung der Kollagensynthese.
10.3 Histologie
10.3.1 Herstellung von Paraffinschnitten
Zur Herstellung von histologischen Schnitten muss das Gewebe vier
Schritte durchlaufen: Fixierung, Einbetten, Schneiden, Färbung [111].
Ziel ist es, den Zustand der Zellen und Gewebe möglichst naturgetreu
festzuhalten, um eine aussagekräftige Gewebebeurteilung durchführen
zu können.
Die Gefäßprothese wird zunächst mit Hilfe eines Skalpells in gleich
große Stücke geteilt. Die für die Histologie bestimmten Gewebsstücke
werden in Einbettkassetten eingeschlossen und zur Fixierung für vier
Stunden in Carnoy-Fixativ gegeben. Durch diesen Prozess werden dem
Gewebe sämtliche Lipide entzogen [111]. Anschließend erfolgt die Ent-
wässerung des Gewebes durch sukzessives Überführen in 60%, 80%,
90% und 100% Isopropanollösungen und 100% Xylollösungen, wo die
Proben jeweils eine halbe Stunde verbleiben. Danach werden die Ge-
websstücke für eine Stunde in ein Intermedium aus 50% Xylol und 50%
Paraffin getaucht, um sie anschließend über Nacht in reines Paraffin
überführen zu können. Am folgenden Tag werden die Gewebsproben in
Paraffinblöcke eingegossen, sodass mit Hilfe eines Schlittenmikrotoms
histologische Schnitte mit einer definierten Dicke von drei Mikrome-
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ter angefertigt werden können. Die Schnitte werden in warmem Was-
ser gestreckt und auf Objektträger aufgebracht. Anschließend werden
sie zwölf Stunden bei 56◦C getrocknet und können schließlich gelagert
werden.
Vor dem Färbeprozess, der zumeist mit wässrigen Lösungen stattfindet,
muss das Paraffin mittels Xylol aus den Schnitten herausgelöst werden
(Entparaffinieren) [111]. Dazu werden die Objektträger nacheinander
für dreimal fünf Minuten in Xylol, zweimal fünf Minuten in reines
Ethanol und je einmal fünf Minuten in 96%, 80% und 70% Ethanol
überführt. Bis zur Färbung werden die Schnitte in Reinstwasser äquili-
briert.
Chemikalien
• Carnoy-Fixativ:
– 60% Methanol (Apotheke der medizinischen Einrichtungen
Universität Aachen)
– 30% Chloroform (AppliChem A 1585.2500)
– 10% Eisessig (Sigma A-6283)
• Isopropanol (Merck K30957024)
• Xylol (Apotheke der medizinischen Einrichtungen Universität Aa-
chen)
• Paraffin (Paraffin-Pastillen Merck K29908058-237)
Materialien
• Einbettkassetten (Simport Histosette I M499-3)
• Objektträger (SuperFrost Plus Menzel GmbH & Co. KG
J1800AMNZ)
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Geräte
• Einbettautomat (Leica EG 1150 C)
• Schlittenmikrotom (Leica Jury Histoslide 2000)
• Wasserbad (BI Barnstead Electrothermal Paraffin Section Moun-
ting Bath)
10.3.2 HE-Färbung [137]
Um das entparaffinierte Präparat für den Färbeprozess vorzubereiten,
wird es mit einem Fettstift umrandet und für 2 Sekunden mit Mayers-
Hämalaun überschichtet. Dadurch werden Zellkerne, Kalk, saure Mu-
kosubstanzen und grampositive Bakterien blau gefärbt. Überschüssige
Färbelösung wird anschließend unter fließendem Leitungswasser abge-
spült. Dann wird das Präparat für eine Minute mit aktivierter Eosinlö-
sung inkubiert, wodurch eine Färbung aller übrigen Gewebebestandtei-
le in unterschiedlichen Rotabstufungen erzielt wird. Das Präparat wird
wiederum für zehn Minuten mit fließendem Leitungswasser gespült.
Zur Vorbereitung der Einbettung in Balsam wird das Präparat jeweils
zweimal in Xylol und in Ethanol geschwenkt.
Diese einfache und wenig fehleranfällige Färbung gestattet einen gro-
ben Überblick über die mikroskopische Morphologie eines Gewebes,
insbesondere der Zellen.
Chemikalien
• Mayers Hämalaun (Merck 1.09249.0500)
• Aktivierte Eosinlösung
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– Aktivierung eines Aliquots Eosin Y Fertiglösung (Sigma
HT110-2-16)
– durch einige Tropfen Eisessig (Sigma A-6283)
• Ethanol (Apotheke der Medizinischen Einrichtungen der Univer-
sität Aachen)
• Xylol (Apotheke der Medizinischen Einrichtungen der Universi-
tät Aachen)
• Balsam Euparal (Roth 7356.1)
Materialien
• Fettstift (Dako Cytomation S 2002)
10.3.3 Gomori´s Trichrom-Färbung [137]
Das entparaffinierte Präparat wird zunächst mit Bouin´scher Lösung
überschichtet und entweder über Nacht bei Raumtemperatur oder für
eine Stunde bei 56◦C inkubiert. Danach wird das Präparat unter flie-
ßendem Leitungswasser ausgewaschen, bis keine gelbe Färbung mehr
zu sehen ist. Nachdem das Präparat mit einem Fettstift umrandet wor-
den ist, wird es für 10 Minuten mit Weigerts Eisenhämatoxylin über-
schichtet und anschließend für 10 Minuten unter fließendem Leitungs-
wasser gespült. Danach erfolgt die Färbung mit Trichrom-Lösung für
60 Minuten. Überschüssige Lösung wird im Anschluss nur kurz unter
Leitungswasser abgewaschen. Zur Einbettung wird das Präparat jeweils
4-mal in 100% Ethanol und Xylol geschwenkt, um schließlich in Bal-
sam eingeschlossen zu werden.
145
10 Material und Methoden
Durch Gomoris Trichrome Färbung werden die Zellkerne blauschwarz
und das Zytoplasma rötlich gefärbt. Zudem erscheinen Kollagenfibril-
len und saure Mukosubstanzen in Blautönen. Dadurch ermöglicht diese
Färbung im Vergleich zur HE-Färbung eine genauere Beurteilung der
Zusammensetzung des extrazellulären Raumes, insbesondere hinsicht-
lich der Kollagenbildung.
Chemikalien
• Bouin´sche Lösung:
– 15 ml gesättigte wässrige Pikrinsäure (Sigma 925-40)
– 5 ml Formol (Sigma F-1268)
– 1 ml Eisessig (Sigma A-6283)
• Weigerts Eisenhämatoxylin
– Ein Teil Eisenhämatoxylin Lösung A (Chroma 2E032)
– Mit einem Teil Eisenhämatoxylin Lösung B (Chroma 2E052)
mischen
• Trichrom Färbelösung
– 0,6 g Chromotrop 2R (Chroma 1B259)
– 0,3 g Anilinblau (Chroma 1B501)
– 0,8 g Phosphorwolframsäure (Chroma 3D092)
– in 100 ml Aqua dest. lösen
– 1 ml Eisessig (Sigma A-6283) hinzufügen
• Ethanol (Apotheke der Medizinischen Einrichtungen der Univer-
sität Aachen)
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• Xylol (Apotheke der Medizinischen Einrichtungen der Universi-
tät Aachen)
• Balsam Euparal (Roth 7356.1)
Materialien
• Fettstift (Dako Cytomation S 2002)
10.4 Hydroxyprolin-Bestimmung
Hydroxyprolin (Hyp) ist eine charakteristische und weitgehend spe-
zifische Aminosäure des Kollagens [64]. Aus diesem Grund wird der
Nachweis des Hydroxyprolins als indirekter Parameter zur Quantifizie-
rung der Kollagensynthese eines Gewebes genutzt. Die in dieser Arbeit
erfolgte Bestimmung des Hydroxyprolins erfolgte nach dem Protokoll
von Reddy et al. [132]. Dieses basiert auf einer alkalischen Hydrolyse
des zuvor homogenisierten Gewebes mit darauf folgender Bestimmung
des freien Hydroxyprolins im Hydrolysat.
Zur Vorbereitung des Gewebes müssen die in Zentrifugenröhrchen über-
führten Proben zunächst in einer Vakuumpumpe komplett getrocknet
werden. Anschließend wird das Trockengewicht des Gewebes ermit-
telt. Die Gewebeprobe wird in ein Kryoröhrchen mit 100 µl NaOH (2
Molar) überführt.
Zur Ermittlung einer Normwerttabelle des Hydroxyprolins, wird mit
Natronlauge eine Verdünndungsreihe des Hydroxyprolin-Standards an-
gelegt, sodass die in Kryoröhrchen angesetzten Proben verschiedene
Hydroxyprolinkonzentrationen beinhalten:
• 20 µg Standard (400 ng/µl) - 80 µl OH-Prolin Stock, 80 µl NaOH
(5 M), 40 µl Aqua dest
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• 10 µg Standard (200 ng/µl) - 50 µl OH-Prolin Stock (20 µg-
Standard), 50 µl NaOH (2 M)
• 5 µg Standard (100 ng/µl) - 25 µl OH-Prolin Stock (20 µg-Standard),
75 µl NaOH (2 M)
• 2 µg Standard (40 ng/µl) - 10 µl OH-Prolin-Stock (20 µg-Standard),
90 µl NaOH (2 M)
• 0 µg Standard (0 ng/µl) - 100 µl NaOH (2 M)
Die Kryoröhrchen werden fest verschlossen und im Färbetrog bei 120◦C
für 20 Minuten autoklaviert. Das Gewebe wird auf diese Weise hydro-
lysiert. 50 µl des erzeugten Hydrolysats werden aus jedem Kryoröhr-
chen in ein neues Zentrifugenröhrchen überführt. Die anschließend er-
folgende Zugabe von 450 µl Chloramin-T Reagenz bewirkt eine Oxi-
dation des Hydroxyprolins. Nach einer Inkubationszeit von 25 Minu-
ten bei Raumtemperatur werden 500 µl Ehrlich´s Reagenz hinzuge-
fügt. Da dieses Reagenz nicht stabil ist, muss es vor der Analyse je-
weils frisch angesetzt werden. Die Proben werden für weitere 20 Mi-
nuten bei 65◦C inkubiert. Alle Inkubationen erfolgen unter leichtem
Schütteln, sodass sich die Reaktionskomponenten ausreichend vermi-
schen. Unter dem Einfluss des in Ehrlich´s Reagenz enthaltenen p-
Dimethylaminobenzaldehyds wird das oxidierte, freie Hydroxyprolin
zu einer karmesinroten Verbindung umgesetzt, die spektralphotome-
trisch bei 540 - 580 nm erfasst werden kann [64]. Als Nullwert dient da-
bei der 0 µg Standard der Verdünnungsreihe. Die Farbintensität der Lö-
sung ist der Konzentration an Hydroxyprolin proportional. Diese kann
durch Interpolation der Hydroxyprolinmengen aus der Standardkurve
quantitativ ermittelt werden, wobei die Hydroxyprolinmenge auf das
Trockengewicht der Proben bezogen wird.
Chemikalien
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• Hydroxyprolin Stock: 1 mg/ml Lösung aus
– 10 mg Hydroxyprolin (Fluka 56250)
– in 10 ml Aqua dest.
• NaOH - Lösung: 5 Molar
– 20 g NaOH - Plätzchen (Merck 106498)
– in 100 ml Aqua dest.
• NaOH - Lösung: 2 Molar
– 40 ml NaOH - Lösung (5 M)
– in 100 ml Aqua dest.
• Acetat - Citrat - Puffer:
– 120 g NaAcetat x 3 H2O (Sigma S7670)
– 46 g Citric Acid x H2O (Merck 112014)
– 12 ml Eisessig (Sigma A6283)
– 34 g NaOH (Merck 106498)
– mit Aqua dest. ad 1 l
– Einstellen von pH = 6,5
• Chloramin-T Reagenz (0,056 M)
– 0,635 g Chloramin-T (Sigma C9887)
– 10 ml 50%iges n-Propanol bzw. 1-Propanol
(Aldrich 402893)
– mit Acetat-Citrat-Puffer ad 50 ml
• n-Propanol / Perchlorsäure
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– 80 ml n-Propanol (Aldrich 402893)
– 40 ml 70%ige Perchlorsäure (Fluka 77231)
• Ehrlich´s Reagenz
– 7,5 g p-Dimethylaminobenzaldehyd (Aldrich 15.647-7)
– n-Propanol / Perchlorsäure ad 50 ml
Materialien
• Zentrifugenröhrchen (Eppendorf 0030 121.589)
• Kryoröhrchen (nunc 343958)
• Pipetten (Eppendorf Research 100 - 1000µl No. 3619174)
• Serologische Pipetten (Falcon 357543)
Geräte
• Vakuumpumpe (Vacuubrand 6)
• Spektralphotometer (ThermoSpectronic Genesys 6)
• Wärmeschrank (Fassbender 3010-0078)
10.5 Werkstoffe
Die zur Herstellung des Vascular Composite Graft verwendeten Mate-
rialien sollen im Folgenden vorgestellt werden.
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10.5.1 Silikon
Silikone sind synthetische Polymere, in denen Siliziumatome über Sau-
erstoffatome verknüpft sind [155]. Dabei können Molekülketten oder
Molekülnetze entstehen. Die restlichen freien Valenzen des Siliziums
sind durch Kohlenwasserstoffreste (meist Methylgruppen) abgesättigt.
Silikon ist ein weiches, durchscheinendes, aber sehr beständiges Mate-
rial, dessen Widerstandsfähigkeit durch Vulkanisation noch erhöht wer-
den kann. Bei diesem thermischen Verfahren werden die langkettigen
Siliziummoleküle durch Schwefelbrücken vernetzt [86]. Dies führt zu
einer Überführung des Materials von einem plastischen in einen elas-
tischen Zustand; das Silikon hat eine höhere Reißfestigkeit, Dehnung
und Beständigkeit gegenüber Alterung und Witterungseinflüssen. Als
Vulkanisierungskatalysator wird unter anderem Platin verwendet.
Für eine Verwendung von Produkten aus Silikon im medizinischen Be-
reich sprechen zunächst seine fehlende Toxizität und Pyrogenität, sowie
seine Resistenz gegenüber einer Pilzbesiedlung [7]. Zudem ist das Ma-
terial geruchsneutral und nicht hämolytisch. Als weitere wichtige Vor-
aussetzung für eine Anwendung im medizinischen Bereich sind Siliko-
ne sowohl autoklavierbar, als auch durch Ethylenoxid zu sterilisieren.
Diese Eigenschaften machen Silikon zu einem hervorragenden Implan-
tatmaterial, das sich überdies durch eine exzellente biologische Verträg-
lichkeit bewährt [7].
Silikone weisen hohe Gasdurchlässigkeitskoeffizienten für Sauerstoff
und Kohlendioxid auf, die durch eine Platinvulkanisierung noch gestei-
gert werden können. Die in den Versuchen verwendeten Platin-ausge-
härteten Silikonschläuche tragen somit zu einer ausreichenden Oxy-
genierung des Kulturmediums und damit zu stabilen Kulturbedingun-
gen bei. Die Platinvulkanisierung bewirkt zusätzlich eine ultraglatte In-
nenfläche des Schlauches, sodass empfindliche Flüssigkeiten, wie das
Zellkulturmedium, besonders hygienisch transportiert werden können,
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da die Partikel- und Proteinbindung der Wand reduziert wird [7]. Die
Schläuche besitzen eine FDA-Zulassung für die Herstellung von Phar-
maka und erfüllen damit höchste Hygienestandards.
10.5.2 Ismapren [5]
Ismapren ist ein thermoplastisches Elastomer auf Polypropylen-Basis.
Das Material ist undurchlässig für Licht und Strahlung und sehr wider-
standsfähig. Aus Ismapren angefertigte Schläuche zeichnen sich durch
eine sehr lange Lebensdauer aus. Aus diesem Grund ist insbesonde-
re ein Pumpenschlauch aus Ismapren sehr vorteilhaft; im Vergleich zu
Silikonschläuchen sind Pumpenschläuche aus Ismapren bis zu 30-mal
langlebiger.
Der Ismapren-Schlauch kann mehrfach autoklaviert werden. Außerdem
sind eine Gassterilisierung mit Ethylenoxid, sowie eine Gammabestrah-
lung möglich. Schläuche aus Ismapren sind weder toxisch noch hämo-
lytisch und können daher im medizinischen sowie im Nahrungsmittel-
bereich angewendet werden. Für diese Zwecke besitzen sie eine FDA-
Zulassung (FDA 21CFR177.2600).
10.5.3 Polycarbonat [155, 13]
Der Versuchsaufbau sieht die Verwendung von aus Polycarbonaten ge-
fertigten Konnektoren vor.
Polycarbonate sind Kunststoffe aus der Gruppe der synthetischen Po-
lymere. Es handelt sich um Polyester der Kohlensäure, die durch Poly-
kondensation von Diphenolen mit Phosgen oder Diphenylcarbonat ge-
wonnen werden. Polycarbonate sind glasklar und zeichnen sich durch
ihre hohe Festigkeit, Schlagzähigkeit und Steifigkeit aus. Des weiteren
sind sie besonders beständig gegenüber Witterung und Strahlung und
schwer entflammbar.
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Polycarbonate nehmen somit durch die üblichen Sterilisationsverfahren
keinen Schaden und eignen sich prinzipiell für den Einsatz im medizi-
nischen Bereich. Dazu besitzen auch sie eine FDA-Zulassung.
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11 Ergebnisse
Ziel dieser Arbeit ist die Optimierung des bestehenden Verfahrens zur
Herstellung des sog. Vascular Composite Grafts, einer tissue-engineerten
Gefäßprothese auf Fibringelbasis, unterstützt durch eine Textilstruktur
aus PVDF.
Zum einen wird eine Optimierung von Gusskammer und Bioreaktor an-
gestrebt, ausgehend von den in Kapitel 9 dargestellten Verbesserungs-
ansätzen. Die neuen, verbesserten Versionen von Gussform und Biore-
aktor wurden bereits in Kapitel 9.2 und 9.3 ausführlich dargestellt.
Zum anderen sollen verschiedene Parameter zur Erzeugung mechani-
scher Stimuli zur Konditionierung des Gewebes im Hinblick auf die
Gewebeentwicklung untersucht werden. Dazu werden zwei Versuchs-
reihen durchgeführt, die die Einflüsse verschiedener Flussraten und Druck-
niveaus hinsichtlich der Gewebeentwicklung verdeutlichen sollen. In
der ersten Versuchsreihe werden verschiedene Flussraten gegenüber-
gestellt, um die für die Gewebeentwicklung förderlichste Flussrate zu
eruieren. Die zweite Versuchsreihe dient der Evaluation unterschiedli-
cher Druckverhältnisse im Hinblick auf die Gewebeentwicklung. Dabei
wird diejenige Flussrate verwendet, die sich in der ersten Versuchsreihe
als am besten geeignet erwiesen hat.
Alle Gefäßprothesen für diese Versuche werden mit der in Kapitel 9.2.1
vorgestellten neuen Gussform gegossen. Nach Auspolymerisation des
Fibringels werden die Gefäßprothesen in der Gussform belassen, wel-
che anschließend an das Schlauchsystem des in Kapitel 9.3 beschriebe-
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nen neuen Bioreaktors angeschlossen wird. Dort werden die Gefäßpro-
thesen für 21 Tage unter verschiedenen, dynamischen Bedingungen im
Bioreaktorsystem kultiviert.
11.1 Versuchsreihe 1: Einfluss
verschiedener Flussraten auf die
Gewebeentwicklung
Zur Eruierung des Einflusses verschiedener Flussraten auf die Gewe-
beentwicklung tissue-engineerter Gefäßprothesen werden drei Vascu-
lar Composite Grafts parallel im Bioreaktorsystem kultiviert. Dabei
werden sie von einer jeweils unterschiedlichen Menge Kulturmedium
durchströmt. Die erste Gefäßprothese (1a) wird von 66 ml Kulturme-
dium pro Minute durchflossen, ein zweites Vascular Composite Graft
(1b) wird bei einer Flussrate von 100 ml/min kultiviert, die dritte Ge-
fäßprothese (1c) bei 141 ml/min. Alle übrigen Parameter bleiben für die
Gefäßprothesen untereinander konstant. Über die Gefäßprothesen wur-
de ein Druck von 120/80 mmHg ab dem 2. Kulturtag angelegt. (vgl.
Tabelle 11.1)
Tabelle 11.1: Kulturbedingungen der Versuchsreihe 1
Versuchsansatz Flussrate Mitteldruck Druckprofil Laufzeit
1a 66 ml/min 100 mmHg konstant 21 Tage
1b 100 ml/min 100 mmHg konstant 21 Tage
1c 141 ml/min 100 mmHg konstant 21 Tage
Abbildung 11.1 zeigt die Gefäßprothesen 1a, 1b und 1c unmittelbar
nach der Entnahme aus dem Bioreaktor.
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Abbildung 11.1: Versuchsreihe 1 - Makroskopische Ansicht der Gefäß-
prothesen. 1a: Flussrate 66 ml/min; 1b: Flussrate 100
ml/min; 1c: Flussrate 141 ml/min.
Eine makroskopisch gute Gewebeentwicklung ist in allen drei
Gefäßprothesen erkennbar.
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Alle drei Gefäßprothesen zeigen makroskopisch eine gute Gewebeent-
wicklung. Die textile Stützstruktur ist von außen lediglich an den Rän-
dern des Gefäßes zu erkennen, in den restlichen Gefäßabschnitten ist sie
vollständig von Gewebe eingeschlossen. Die Gefäßprothesen 1a und 1b
ähneln sich dabei makroskopisch sehr, wohingegen die Gefäßprothese
1c etwas dicker und plumper erscheint.
In Abbildung 11.2 sind die Lumina der Gefäßprothesen 1a, 1b und 1c
gegenübergestellt.
Abbildung 11.2: Versuchsreihe 1 - Lumina der Gefäßprothesen
1a: Flussrate 66 ml/min; 1b: Flussrate 100 ml/min; 1c: Flussrate 141
ml/min
Beachte das nahezu vollständig verschlossene Lumen der Gefäßprothese 1c!
Anhand der Abbildung 11.2 sind bereits deutliche Unterschiede bezüg-
lich der Gewebeentwicklung der Gefäßprothesen auszumachen. Wäh-
rend die Gefäßprothesen 1a und 1b eher weite, glatt begrenzte Lumi-
na aufweisen, ist bei der Gefäßprothese 1c kaum ein Lumen auszuma-
chen. Das Lumen scheint nahezu vollständig verschlossen zu sein, wäh-
rend die Gefäßwände im Vergleich zur Gefäßprothese 1a und 1b eher
verdickt erscheinen. Zur besseren Beurteilung der Gewebeentwicklung
wird eine histologische Färbung der Gefäßprothesen durchgeführt.
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11.1.1 HE-Färbung
Im Hämatoxylin-Eosin gefärbten Übersichtspräparat fällt bei allen drei
Gefäßquerschnitten zunächst eine dichte Gewebeentwicklung auf (sie-
he Abbildung 11.3). Es zeigt sich eine gute Vernetzung des Zellverban-
des; die Zellen sind über das gesamte Scaffoldmaterial Fibringel verteilt
und gut integriert. Auch die textile Stützstruktur aus PVDF wird in die
Gefäßwand eingefügt und ist, wie sich in der 10-fachen Vergrößerung
zeigt, von einigen Zellen bewachsen. Die Zellen dringen überdies in die
Zwischenräume zwischen den einzelnen Textilfilamenten ein.
Unterschiede bezüglich der Gewebeentwicklung der drei beurteilten
Gefäßquerschnitte fallen jedoch bereits bei 5-facher mikroskopischer
Vergrößerung auf (vgl. Abbildung 11.3). Die Gefäßwände zeigen im
fixierten Präparat unterschiedliche Dicken mit resultierenden Kaliber-
schwankungen des inneren Gefäßlumens. Die Wanddicken der fixierten
Präparate sind in Abbildung 11.2 aufgeführt.
Tabelle 11.2: Wanddicken der Gefäßprothesen der 1. Versuchsreihe.
Gefäßprothese Flussrate [ml/min] Wanddicke [mm]
1a 66 0,59
1b 100 0,64
1c 141 0,97
Wie in Abbildung 11.3 zu erkennen ist, weist die Gefäßprothese 1c ver-
glichen mit den Gefäßprothesen 1a und 1b ein deutlich kleineres Lumen
auf und besitzt eine dickere Gefäßwand im fixierten Präparat (siehe Ta-
belle 11.2). Auffällig ist in Gefäßquerschnitt 1c weiterhin, dass sich
neben dem Hauptlumen mehrere kleinere Lumina finden, insbesondere
in den Regionen, in denen sich Anschnitte der Textilstruktur zeigen. Ei-
nige dieser „Nebenlumina” weisen eine glatte Begrenzung durch Myo-
fibroblasten auf, die ringförmig um das Lumen angeordnet sind.
In allen histologisch beurteilten Gefäßprothesen fällt weiterhin eine
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Dreischichtung der Gefäßwand auf. Es findet sich jeweils ein dichter
Zellverband an der äußeren und inneren Gefäßwand, im mittleren Ab-
schnitt der Gefäßwand hingegen liegen die Zellen vereinzelter; der Zell-
verband wirkt aufgelockert.
Eine besonders verdichtete Gewebsstruktur findet sich in der äußeren,
dem Silikonschlauch anliegenden Gefäßwandschicht. Bereits in der 5-
fachen mikroskopischen Vergrößerung ist in allen Gefäßquerschnitten
die zirkuläre Ausrichtung der Myofibroblasten in dieser Zone erkenn-
bar (vgl. Abbildung 11.3). Die 10-fache Vergrößerung in Abbildung
11.4 zeigt die spindelförmigen Zellkörper der in der äußeren Schicht
ansässigen Zellen, die sich zwiebelschalenartig übereinander lagern.
Auch die besonders dichte Lagerung der Zellen wird in dieser Vergrö-
ßerung noch einmal verdeutlicht.
Der sich anschließende mittlere Gefäßwandabschnitt beherbergt die tex-
tile Stützstruktur, die vollständig vom Scaffoldmaterial Fibringel, sowie
den darin fixierten Zellen umgeben wird. Wie bereits bei 5-facher Ver-
größerung zu erkennen ist (Abbildung 11.3) ist der Zellverband hier in
allen drei beurteilten Gefäßquerschnitten deutlich aufgelockerter. Die
Gefäßprothese 1c, die einer Flussrate von 141 ml/min ausgesetzt wur-
de, zeigt in dieser Gefäßwandschicht jedoch deutliche Unterschiede zu
den Gefäßen 1a und 1b, die mit geringeren Flussraten kultiviert wur-
den. Neben der bereits makroskopisch erkennbaren Wanddickenzunah-
me dieses Gefäßes mit konsekutiver Einengung des Lumens weisen
histologisch auch die Myofibroblasten der mittleren Gefäßwandschicht
einige Auffälligkeiten auf. In der 5-fachen mikroskopischen Vergröße-
rung fällt in der mittleren Wandschicht der Gefäßprothese 1c zunächst
die inhomogene Verteilung der Zellen im Scaffold auf. Die Zellen er-
schienen im Vergleich zum übrigen Gewebe deutlich kleiner und auch
untereinander morphologisch inhomogen. Einige Zellen scheinen au-
ßerdem von einem hellen Hof umgeben zu sein. Auch bei 10-facher
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Abbildung 11.3: HE-Färbung der Versuchsansätze 1a, 1b, 1c
5-fache mikroskopische Vergrößerung. 1c weist ein kleineres Lumen auf als
1a und 1b.
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Abbildung 11.4: HE-Färbung der Versuchsansätze 1a, 1b und 1c (äuße-
re Wandschichten)
10-fache mikroskopische Vergrößerung. Die Myofibroblasten der äußeren
Wandschicht sind zirkulär ausgerichtet.
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Vergrößerung deuten sich Strukturveränderungen des Myofibroblasten-
verbandes an (siehe Abbildung 11.5). Die Zellen zeigen im Gegensatz
zur äußeren Wandschicht keine zirkuläre Ausrichtung und haben den
Kontakt untereinander verloren. Das Gewebe ist nicht vernetzt, son-
dern völlig inhomogen strukturiert. Der bereits bei 5-facher Vergröße-
rung auffällige helle Hof ist das verblasste Zytoplasma der Zellen, das
einen deutlich geschrumpften Kern umgibt. Dieser weist ein verdichte-
tes Chromatin auf und zeigt größtenteils keine glatte Oberfläche mehr.
Stellenweise finden sich überdies fragmentierte, zerfallene Zellkerne.
Veränderungen dieser Art treten im Rahmen von Zelluntergangspro-
zessen auf.
Derartige Veränderungen sind dem gegenüber weder im Gefäßquer-
schnitt 1a (66 ml/min), noch im Gefäßquerschnitt 1b (100 ml/min) zu
finden. Dennoch zeigt auch das Gefäß 1a stellenweise Auffälligkeiten
der Zellmorphologie in der mittleren Gefäßwandschicht. Die Zellker-
ne stellen sich teils abgekugelt und verkleinert dar; das Zytoplasma
wirkt blass und aufgetrieben. Auch die Zellkontakte scheinen stellen-
weise aufgehoben zu sein, zudem ist die Zelldichte in der mittleren Ge-
fäßwandschicht deutlich geringer (vgl. Abbildung 11.5). Lediglich bei
Gefäßprothese 1b sind derartige Strukturveränderungen des Gewebes
in der mittleren Gefäßwandschicht nicht zu beobachten. Die Myofibro-
blasten sind zunächst im Vergleich zu den Gefäßwandabschnitten 1a
und 1c gleichmäßiger im Scaffold verteilt, sodass sich bei 5-facher Ver-
größerung eine homogenere Gewebeentwicklung zeigt. Die Zelldichte
ist dabei etwas geringer als in der äußeren Gefäßwand. Ähnlich wie in
der äußeren Wandschicht sind auch die im mittleren Wandbereich an-
sässigen Zellen spindelförmig, bei nahezu zirkulärer Ausrichtung der
Zellleiber. Bei 10-facher Vergrößerung wird überdies deutlich, dass die
Zellen untereinander über ihre Ausläufer in Kontakt stehen und somit
einen regelrechten Zellverband bilden (vgl. Abbildung 11.5).
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Abbildung 11.5: HE-Färbung der Versuchsansätze 1a, 1b und 1c (mitt-
lerer Gefäßwandabschnitt)
10-fache mikroskopische Vergrößerung. Strukturveränderungen des
Zellverbandes sind insbesondere in Gefäßprothese 1c zu erkennen.164
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Die dem Gefäßlumen zugewandte Seite der Gefäßprothesen stellen sich
im histologischen Übersichtspräparat wiederum als leicht verdichtete
Zonen dar, die allerdings im Vergleich zur äußeren Gefäßwandschicht
deutlich dünner ist (siehe Abbildung 11.3). Die Zellmorphologie un-
terscheidet sich dabei erneut zwischen den Gefäßprothesen 1a, 1b und
1c (vgl. Abbildung 11.6). Die Zellen der Gefäßprothese 1a sind unter-
einander morphologisch eher inhomogen. Es finden sich dabei teilwei-
se abgekugelte Zellkerne, aufgetriebenes, blasses Zytoplasma, sowie
aufgehobene Zellkontakte bei fehlender Orientierung der dem Lumen
zugewandten Zellschichten. Der Gewebeverband wirkt daher leicht un-
ruhig und unregelmäßig. Die Zellen des Querschnittes der Gefäßpro-
these 1b hingegen zeigen eine nahezu spindelförmige Gestalt, sowie
eine zirkuläre Orientierung. Sie sind zwiebelschalenartig übereinander
geschichtet und bilden im Ganzen eine weitgehend gleichmäßige Ober-
fläche.
Die innere Gefäßwand der Gefäßprothese 1c zeigt dagegen eine etwas
ausgefranst wirkende Oberfläche ohne ebenmäßige Begrenzung der lu-
menseitigen Zellschichten. Die Zellmorphologie der Gefäßprothese 1c
ist verglichen mit den Gefäßprothesen 1a und 1b deutlich inhomogener
(vgl. Abbildung 11.6). Wieder finden sich abgekugelte, teils fragmen-
tierte Zellkerne bei aufgetriebenem Zytoplasma. Vereinzelt sind spin-
delförmige Zellen zu sehen, die Mehrzahl der Myofibroblasten jedoch
zeigt keine spezifische Orientierung. Allein die Verteilung der Zellen
im Scaffold Fibringel ist nicht gleichmäßig. Während in der linken
Bildhälfte von Abbildung 11.6 die Zelldichte weitgehend regelmäßig
bleibt, dominiert in der rechten Bildhälfte verbliebenes Fibringel, in
welchem nur wenige Zellen eingefasst sind.
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Abbildung 11.6: Innere Wandschichten der Versuchsansätze 1a, 1b und
1c
10-fache mikroskopische Vergrößerung. Beachte die inhomogene
Zellmorphologie der Gefäßprothese 1c!
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11.1.2 Trichrom-Färbung
Wie bereits in Kapitel 10.3.3 beschrieben, dient die Trichrom-Färbung
der Beurteilung der Entwicklung von Extrazellulärmatrix, stellvertre-
tend für die Syntheseleistung der Zellen. Die Extrazellulärmatrix wird
in dieser Färbung repräsentiert durch das Matrixprotein Kollagen, das
sich blau darstellt. Zellkerne werden blauschwarz gefärbt, während das
Zytoplasma rötlich erscheint.
Schon bei 5-facher mikroskopischer Vergrößerung der histologischen
Präparate fällt die tiefblaue bis schwarze Färbung des Querschnitts der
Gefäßprothese 1c auf, die mit einer Flussrate von 141 ml/min durch-
strömt wurde (vgl. Abbildung 11.7). Besonders intensiv ist das Gewebe
rings um das Lumen, sowie im äußeren Abschnitt der Gefäßwand ge-
färbt. Dies spricht für eine sehr dichte Kollagenproduktion in diesem
Bereich. Einzelne Kollagenfaserzüge sind jedoch nicht vom übrigen
Gewebe zu unterscheiden; vielmehr zeigt sich eine homogen blauschwar-
ze Färbung dieses Gewebeabschnittes. Immittleren Gefäßwandabschnitt
hingegen ist das Gewebe weniger intensiv gefärbt, stellenweise sind so-
gar kollagene Faserzüge auszumachen. Große Abschnitte des Trichrom
gefärbten Präparates zeigen jedoch die oben beschriebenen Zeichen
von Zelluntergangsprozessen bei homogener Blauschwarzfärbung des
Gewebes ohne Differenzierung von Kollagenfasern.
ImGegensatz zur Gefäßprothese 1c zeigen die beiden anderen Trichrom
gefärbten Gefäßquerschnitte 1a und 1b eine insgesamt weniger inten-
sive Blaufärbung. Allerdings sind wiederum insbesondere die inneren
und äußeren Gefäßwandabschnitte sehr intensiv gefärbt, sodass das Ge-
webe stellenweise blauschwarz erscheint. Die mittleren Gefäßwandab-
schnitte sind in beiden Gefäßen 1a und 1b weniger intensiv gefärbt. Die
Gefäßprothese 1a zeigt eine leicht verdickte Gefäßwand mit Zeichen
von Zelluntergang im mittleren Wandabschnitt. Die Myofibroblasten
zeigen in diesem Bereich keine bestimmte Ausrichtung. Auch die kol-
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Abbildung 11.7: Trichrom-Färbung der Versuchsansätze 1a, 1b und 1c
5-fache mikroskopische Vergrößerung. Eine intensive Blaufärbung zeigen
vor allem die inneren und äußeren Wandbereiche, resultierend aus hoher
Kollagenproduktion.
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lagenen Faserzüge folgen wechselnden Zugrichtungen. Lediglich zum
Gefäßlumen hin, sowie im äußeren Randbereich der Gefäßwand orien-
tieren sich die Kollagenfasern in annähernd zirkulärer Richtung.
Eine zirkuläre Ausrichtung der kollagenen Faserzüge ist demgegenüber
im Gefäßquerschnitt 1b in allen Abschnitten der Gefäßwand festzustel-
len. Unterbrochen wird das Gewebe von den Querschnitten der textilen
Stützstruktur, sodass keine bestimmte Ausrichtung von Zellen und Kol-
lagenfasern zwischen den Textilbündeln auszumachen ist. Allerdings
fällt auch in diesem Präparat die intensive Blaufärbung insbesondere
des äußeren Wandgewebes auf, hinweisend auf eine überproportionale
Kollagenproduktion in diesem Bereich.
11.1.3 Hydroxyprolin-Assay
Um die Kollagensynthese der Myofibroblasten in Abhängigkeit von
der Flussrate auch quantitativ beurteilen zu können, wurde eine jeweils
zweifache Hydroxyprolinbestimmung der Gefäßprothesen 1a, 1b und
1c durchgeführt.
In allen Gewebeproben war Hydroxyprolin grundsätzlich nachweisbar.
Die produzierte Menge dieser kollagenspezifischen Aminosäure betrug
zwischen 13,77 µg/mg Gewebe und 23,62 µg/mg Gewebe. Dabei kann
ein Zusammenhang mit den Flussraten hergestellt werden, den die Ge-
fäße im Bioreaktor ausgesetzt waren. Für das mit einer Flussrate von
66 ml/min kultivierte Gefäß 1a konnte eine gemittelte Hydroxyprolin-
konzentration von 13,8 µg/mg bestimmt werden. Die Gefäßprothese
1b, die einer Flussrate von 100 ml/min ausgesetzt wurde, zeigte einen
Hydroxyprolingehalt von 18,48 µg/mg. In der Probe der Gefäßprothese
1c, die mit einer Flussrate von 141 ml/min kultiviert wurde, wurde eine
Hydroxyprolinkonzentration von 19,94 µg/mg ermittelt (vgl. Tabelle
11.3). Je höher damit die Flussrate gewählt wurde, desto mehr Hydro-
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xyprolin kann nachgewiesen werden bzw. desto höher ist der Kollagen-
gehalt der Gewebsprobe.
Tabelle 11.3: Versuchsreihe 1 - Hydroxyprolingehalt der Gewebepro-
ben
Gefäßprothese 1a 1b 1c
Hydroxyprolingehalt 13,80 µg/mg 18,48 µg/mg 19,94 µg/mg
Abbildung 11.8: Hydroxyprolingehalt der Gefäßprothesen.
Mit Hilfe des Hydroxyprolin-Assays wird die Kollagensynthese der
Myofibroblasten quantifiziert. Eine höhere Flussrate ist mit einem höheren
Kollagengehalt vergesellschaftet.
11.2 Versuchsreihe 2: Einfluss eines
ansteigenden Druckniveaus auf die
Gewebeentwicklung
Nachdem sich in der oben beschriebenen ersten Versuchsreihe eine
Flussrate von 100 ml/min als am vorteilhaftesten zur Unterstützung der
Gewebeentwicklung erwiesen hat, wird in einer zweiten Versuchsreihe
die Optimierung der Druckverhältnisse angestrebt.
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Dazu werden in zwei Versuchsansätzen jeweils zwei Gefäße für 21 Ta-
ge bei einer Flussrate von 100 ml/min kultiviert. Die Gefäße des ersten
Versuchsansatzes 2a werden, wie bereits in der zuvor beschriebenen
Versuchsreihe, ab dem 2. Kulturtag einem Mitteldruck von 100 mmHg
bei einer Druckamplitude von 120/80 mmHg ausgesetzt, der über die
gesamte Kulturperiode konstant bleibt. Die Gefäßprothesen sind so-
mit von Beginn der mechanischen Konditionierung im Bioreaktor an
hohen Belastungen ausgesetzt. Insbesondere erfahren diese Gefäßpro-
thesen bedingt durch den hohen Druck eine starke Dehnung in ihrem
Querdurchmesser.
In einem zweiten Versuchsansatz 2b wird der auf die Gefäßprothesen
wirkende Mitteldruck mit jedem Kulturtag um 10 mmHg gesteigert, bis
schließlich nach 10 Tagen ebenfalls ein Mitteldruck von 100 mmHg bei
einer Druckamplitude von 120/80 mmHg erreicht wird. Dieses Druck-
niveau bleibt danach bis zum Ende der Kultur im Bioreaktor konstant.
Mit Hilfe einer Drucksonde wird der im Bioreaktor herrschende Druck
kontinuierlich gemessen. Eine registrierte Druckkurve ist in Abbildung
11.9 zu sehen. Der hier dargestellte Kurvenverlauf konnte in beiden
Versuchsansätzen 2a und 2b (ab dem 10. Kulturtag) beobachtet werden.
Abbildung 11.9: Druckverlauf im Bioreaktor.
Die hier aufgezeichnete Druckkurve entspricht der Form eines
physiologischen Druckprofils in vivo.
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Während Versuchsansatz 2a mit konstant bleibenden Druckprofilen durch-
geführt wird, soll in Versuchsansatz 2b durch den sukzessiven Anstieg
der Druckverhältnisse eine Anpassung der mechanischen Belastung der
Gefäßprothesen an den Stand der Gewebeentwicklung erzielt werden.
Nach Abschluss der Kulturperiode wird die Gewebeentwicklung der
unterschiedlich kultivierten Gefäßprothesen unter Ausnutzung der oben
beschriebenen Methoden verglichen.
Abbildung 11.10 zeigt die makroskopische Ansicht der unter diesen
Bedingungen kultivierten Gefäßprothesen.
Abbildung 11.10: Makroskopische Ansicht der Gefäßprothesen der 2.
Versuchsreihe
2a: Mitteldruck 100 mmHg (von Beginn der Kulturperiode an konstant); 2b:
Tägliche Steigerung des Mitteldrucks um 10 mmHg (Zielwert 100 mmHg)
Beide Gefäßprothesen zeigen makroskopisch eine gute Gewebeentwicklung.
Beide Gefäßprothesen zeigen makroskopisch eine gute Gewebeentwick-
lung. Die textile Stützstruktur ist wie bereits in der Versuchsreihe 1 le-
diglich an den Enden der Gefäßprothesen zu erkennen. In den mittleren
Abschnitten der Gefäßprothesen hingegen ist die Textilstruktur voll-
ständig von Gewebe umschlossen. Die Lumina sind bei vergleichbarer
Wanddicke durchgängig und weit.
Zur genaueren Beurteilung der Gewebeentwicklung werden die Gefäß-
prothesen der Histologie zugeführt.
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11.2.1 HE-Färbung
Die Hämatoxylin-Eosin gefärbten Übersichtspräparate der Gefäßpro-
thesen zeigen bei 5-facher mikroskopischer Vergrößerung zunächst ei-
ne dichte Gewebeentwicklung (vgl. Abbildung 11.11). Die Zellen ver-
teilen sich über alle Abschnitte der Gefäßwand im Scaffoldmaterial Fi-
bringel, welches somit nur an einigen Stellen noch zu erkennen ist.
Die Zellen bilden einen Gewebsverband, der die textile Stützstruktur
aus PVDF vollständig integriert. Die quer angeschnittenen Filamente
der Textilstruktur werden überdies von einigen Zellen bewachsen, wie
schon in Versuchsreihe 1 zu beobachten war.
Abbildung 11.11: HE-Färbung der Versuchsansätze 2a und 2b
5-fache mikroskopische Vergrößerung. Die Gefäßprothese 2a zeigt eine
dickere Gefäßwand.
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Dennoch sind bereits bei 5-facher mikroskopischer Vergrößerung ei-
nige Unterschiede hinsichtlich der Gewebeentwicklung der Gefäßpro-
thesen zu erkennen (vgl. Abbildung 11.11). Während die Gefäßwand
der Gefäßprothese 2a eine Wanddicke von 0,98 mm aufweist, misst die
Wand der Gefäßprothese 2b nur 0,77 mm im fixierten Präparat.
Tabelle 11.5: Wanddicken der Gefäßprothesen der 2. Versuchsreihe.
Gefäßprothese Druckprofil Wanddicke [mm]
2a konstant 0,98
2b ansteigend 0,77
Darüber hinaus wird das Lumen der Gefäßprothese 2a von einer sehr
ungleichmäßigen inneren Gefäßwandoberfläche begrenzt. Auch ihre äu-
ßere Gefäßwandoberfläche, die während der Kultur im Bioreaktor dem
Silikonschlauch zugewandt war, ist nicht ganz glatt. Die Gefäßprothese
2b hingegen zeigt auffällig glatte, regelmäßige innere und äußere Ober-
flächen. Ähnlich wie bereits in der Versuchsreihe 1, lässt sich auch bei
den Gefäßprothesen der Versuchsreihe 2 eine Dreischichtung der Ge-
fäßwände feststellen.
Die innere Schicht wird gebildet von der dem Lumen zugewandten in-
neren Oberfläche der Gefäßprothese, sowie den sich anschließenden
Zellschichten. In beiden Gefäßquerschnitten erscheint der Gewebever-
band hier sehr dicht, zunächst resultierend aus einer hohen Zelldichte
in diesem Bereich. Im direkten Vergleich der Gefäßprothesen 2a und
2b zeigen sich allerdings einige strukturelle Unterschiede in dieser Ge-
websschicht. Neben der unregelmäßigen inneren Oberfläche der Gefäß-
prothese 2a fällt die fehlende Orientierung der Zellen in diesem Bereich
auf. Während die Zellen der Gefäßprothese 2b eine zirkuläre Ausrich-
tung um das Lumen herum zeigen, liegen die Zellen der Gefäßprothese
2a in einem eher lockeren Verband. Eine zwiebelschalenartige Schich-
tung der Zellen ist im Gegensatz zur Gefäßprothese 2b eher nicht zu er-
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kennen. Stellenweise zeigen sich dagegen Ausrisse des Gewebes, was
zu einem insgesamt eher unruhigen Gewebeprofil beiträgt. In 10-facher
mikroskopischer Vergrößerung bestätigt sich dieser Eindruck (vgl. Ab-
bildung 11.12).
Abbildung 11.12: HE-Färbung der Versuchsansätze 2a und 2b.
10-fache mikroskopische Vergrößerung. Beachte die zwiebelschalenartige
Ausrichtung der Zellen der Gefäßprothese 2b.
Bei Betrachtung der Gefäßprothese 2a in 10-facher mikroskopischer
Vergrößerung zeigen sich in der inneren Gewebsschicht weitgehend
unregelmäßig geformte Zellen (vgl. Abbildung 11.12). Die Zelleiber
stellen sich überwiegend nicht längs ausgezogen dar; eine Orientierung
der Zellen ist nicht auszumachen. Zum Lumen hin werden schließlich
Gewebsausrisse sichtbar. Der Zellverband zeigt hier keinen glatten Ab-
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schluss; es finden sich hingegen Zellfragmente und Zelltrümmer, die
zum unruhigen Gewebebild beitragen.
Die Gefäßprothese 2b dagegen zeigt ein davon abweichendes Gewe-
beprofil bei 10-facher mikroskopischer Vergrößerung (vgl. Abbildung
11.12). Zunächst fällt die bereits angesprochene zirkuläre Orientierung
der Zellen auf, die zwiebelschalenartig übereinander geschichtet sind.
Dadurch erscheint der Zellverband sehr dicht und gleichmäßig. Die fla-
chen Zellkörper sind längs ausgezogen und stehen über Ausläufer mit
den Nachbarzellen in Verbindung. Die Zellkerne liegen in der Mitte der
Zelle und sind ebenfalls längsoval geformt. Zum Lumen hin schließt
der Gewebsverband schließlich mit einer glatten Zellschicht ab, die im
Vergleich zu den übrigen Zellschichten noch verdichteter erscheint.
Die sich in beiden Gefäßprothesen 2a und 2b anschließende mittlere
Gewebeschicht beherbergt die textile Stützstruktur aus PVDF, die in
den Präparaten quer angeschnitten ist. Hier erscheint der Zellverband
in beiden Gefäßquerschnitten deutlich aufgelockerter. Die Zellen liegen
dabei stellenweise vereinzelt und treten lediglich über ihre Ausläufer
miteinander in Kontakt. Doch auch in dieser Gefäßwandschicht zeigen
sich Unterschiede zwischen den Gefäßprothesen 2a und 2b bezüglich
der Gewebequalität, die insbesondere bei 10-facher mikroskopischer
Vergrößerung deutlich werden. In dieser mittleren Gefäßwandschicht
fallen bei Betrachtung des Querschnittes der Gefäßprothese 2a wieder-
um die verkleinerten Zellen auf, die einen deutlich geschrumpften Zell-
kern beinhalten. Einige Zellen zeigen eine abgekugelte Form. Das Zy-
toplasma ist stellenweise vakuolisiert, die Zellkerne fragmentiert. Der-
artige Veränderungen sind im Querschnitt der Gefäßprothese 2b nicht
auszumachen. Die Zellen erscheinen vital und sind regelrecht geformt.
Sie durchdringen die gebündelten Textilfilamente und umschließen die
einzelnen Fasern aus PVDF vollständig.
Abgeschlossen wird die Gefäßwand beider Gefäßprothesen 2a und 2b
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schließlich von sehr dicht erscheinendem Gewebe (siehe Abbildung
11.13). Die hier ansässigen Myofibroblasten sind in beiden Gefäßquer-
schnitten dachziegelartig übereinander geschichtet. Es zeigen sich je-
doch wiederum Unterschiede im direkten Vergleich der beiden Gefäß-
prothesen bei 5-facher Vergrößerung. Während das Gewebe der Gefäß-
prothese 2b nach außen hin mit einer glatten, verdichteten Zellschicht
abschließt, die nahezu parallel zur inneren Zellschicht verläuft, ist die
äußere Gewebeschicht der Gefäßprothese 2a sehr ungleichmäßig be-
grenzt. Stellenweise finden sich hier erneut Gewebsausrisse und Zell-
trümmer. Zudem ist diese Schicht im Querschnitt der Gefäßprothese 2a
etwas dicker als diejenige der Gefäßprothese 2b.
Bei 10-facher mikroskopischer Vergrößerung ist die Ausrichtung der
Zellen in diesem Bereich zu erkennen. Die Myofibroblasten der Gefäß-
prothese 2a fallen durch eine wechselnde Orientierung ihrer Zellkörper
auf, die stellenweise zirkulär, allerdings auch senkrecht zum Lumen
hin ausgerichtet sind. Zudem zeigt das Gewebe hier wechselnde Ver-
dichtungsgrade. Die unmittelbar an die Textilstruktur grenzenden Zell-
schichten sind sehr dicht gepackt; die Zellkörper sind durch die dichte
Gewebestruktur kaum voneinander zu unterscheiden, die Zellkerne sind
sehr flach und längs ausgezogen. Nach außen hin folgt jedoch eine wei-
tere Gewebeschicht, die weniger kondensiert erscheint. Auch die zirku-
läre Ausrichtung der Zellen ist zum Rande hin nicht mehr zu erkennen.
Stattdessen finden sich vermehrt Gewebstrümmer und -ausrisse.
Das Gewebe der Gefäßprothese 2b hingegen erscheint auch bei 10-
facher Vergrößerung sehr gleichmäßig. Die Myofibroblasten zeigen ei-
ne durchgehend zirkuläre Ausrichtung der längs ausgezogenen Zellkör-
per. Auch die Dichte des Gewebes ist gleichmäßiger. Allerdings schlie-
ßen auch die äußeren Zellschichten der Gefäßprothese 2b nicht ganz
glatt ab, was bei 10-facher Vergrößerung deutlich wird. Die außen ge-
legenen Zellen liegen nicht flach auf den darunter liegenden Schich-
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Abbildung 11.13: Äußere Wandschichten der Versuchsansätze 2a und
2b
10-fache mikroskopische Vergrößerung. Während die Gefäßprothese 2b nach
außen hin mit einer glatten, verdichteten Zellschicht abschließt, ist diese bei
Gefäßprothese 2a unregelmäßig begrenzt.
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ten, sondern stehen stellenweise pallisadenartig nebeneinander. Größe-
re Gewebsausrisse sind im Querschnitt der Gefäßprothese 2b jedoch
nicht zu finden.
11.2.2 Trichrom-Färbung
Zur Beurteilung der Produktion von Extrazellulärmatrix wird eine Trichrom-
Färbung der Gefäßquerschnitte 2a und 2b durchgeführt. Kollagene Fa-
sern stellen sich dabei blau dar.
Abbildung 11.14: Trichrom-Färbung der Versuchsreihen 2a und 2b
5-fache mikroskopische Vergrößerung. Die Kollagenfaserzüge der
Gefäßprothese 2b sind zirkulär angeordnet und insbesondere in den inneren
und äußeren Wandschichten sehr dicht.
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Eine Blaufärbung ist in beiden Geweben bei 5-facher mikroskopischer
Vergrößerung erkennbar. Demnach hat in beiden Gefäßprothesen eine
Kollagenproduktion stattgefunden.
Entscheidende Kriterien zur Beurteilung der Qualität der Kollagenfa-
sern sind zum einen der Verlauf der Fasern und zum anderen ihre Dich-
te. Diesbezüglich ergeben sich einige Unterschiede zwischen Gefäß-
prothese 2a und 2b.
Die Gefäßprothese 2a zeigt insbesondere im äußeren Bereich der Ge-
fäßwand eine intensive Blaufärbung des Gewebes. Die Zellen sind hier
nicht mehr klar voneinander abgrenzbar, sodass eine definierbare Ge-
webestruktur nicht zu erkennen ist. Zur Mitte der Gefäßwand hin sind
wiederum einige Faserzüge erkennbar, die eine zirkuläre Orientierung
aufweisen. Die Faserzüge sind zunächst sehr dicht angeordnet, lichten
sich allerdings zum Lumen hin zunehmend. In diesem Bereich ist die
Ausrichtung der Fasern nicht ganz einheitlich. Zwar weisen die locker
gebündelten Kollagenfaserzüge eine weitgehend zirkuläre Orientierung
auf, doch es finden sich ebenfalls schräge, sowie senkrecht verlaufende
Fasern. Insgesamt wirkt das Gewebe etwas ungeordnet und uneinheit-
lich.
Die Gefäßprothese 2b dagegen zeigt eine klar abgrenzbare Dreischich-
tung des Gewebes. Der äußere Gefäßwandabschnitt wird dominiert von
zirkulär angeordneten Kollagenfaserzügen, deren Dichte eine Abgren-
zung einzelner Zellen noch zulässt. Lediglich an einigen Stellen ist
das Gewebe intensiv blauschwarz angefärbt, resultierend aus einer ho-
hen Faserdichte. Der sich anschließende mittlere Gefäßwandabschnitt
grenzt sich durch die Anschnitte der Textilstruktur von den äußeren
Wandbereichen ab. Die Fasern verlaufen hier in wechselnden Zugrich-
tungen, sodass die Faserzüge keine einheitliche Ausrichtung zeigen.
Neben zirkulär verlaufenden Fasern finden sich schräge, sowie radi-
äre Faserzüge. Die Kollagenfaserverbände sind in diesem mittleren Be-
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reich insgesamt deutlich aufgelockerter. Lediglich an einigen Stellen
zwischen den Anschnitten der Textilstruktur nimmt der Verdichtungs-
grad der Fasern wieder deutlich zu. Im inneren Wandabschnitt zeigen
die kollagenen Fasern schließlich wieder einen einheitlich zirkulären
Verlauf. Überdies sind die Fasern dichter gelagert, sodass die Färbung
des Gewebes intensiver ausfällt.
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Jockenhoevel et al. konnten bereits zeigen, dass die Herstellung einer
tissue-engineerten kleinlumigen Gefäßprothese unter Verwendung ei-
ner textilen Stützstruktur aus PVDF grundsätzlich möglich ist [89, 135].
Dabei wurden ovine Myofibroblasten in ein Scaffold aus Fibringel in-
tegriert, welches mittels eines Spritzgussverfahrens in eine Gussform
gegeben wurde, sodass die Textilstruktur von Fibringel eingefasst wur-
de. Anschließend folgte die mechanische Konditionierung des Gewebes
im Bioreaktor.
Ziel der vorliegenden Arbeit war die Optimierung des bestehenden Her-
stellungsprinzips des Vascular Composite Grafts. Dazu sollten zum einen
das Gussverfahren und die Gussform optimiert werden, zum anderen
wurde eine Verbesserung des Bioreaktors angestrebt. Überdies sollten
die für die Gewebeentwicklung förderlichsten mechanischen Stimuli
zur Konditionierung des Gewebes evaluiert werden.
Im Folgenden sollen diese Verbesserungsansätze vor dem Hintergrund
der Literatur diskutiert und bewertet werden. Außerdem werden Ansät-
ze für die Weiterentwicklung des Vascular Composite Grafts erörtert.
12.1 Weiterentwicklung des Gussprozesses
Nach dem bisherigen Protokoll zur Herstellung eines Vascular Compo-
site Grafts wurden die Polymerisationskomponenten nacheinander in
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die Gussform gefüllt, wo schließlich der Polymerisationsprozess des
Fibringels stattfand. Die Gleichmäßigkeit dieser Polymerisation sollte
durch das Durchmischen der Komponenten in der Gussform gewähr-
leistet werden.
Diese sehr aufwändige und schwierige Vorgehensweise birgt das Risiko
einer unvollständigen Polymerisation des Fibringels. Auch eine Blasen-
bildung im Gel, bedingt durch Lufteinschlüsse während des Durchmi-
schens, ist möglich. Die daraus resultierende Verhinderung einer Ge-
webeentwicklung würde den Erfolg des Vascular Composite Grafts li-
mitieren.
Um dies zu vermeiden, werden die Polymerisationskomponenten nach
dem neuen Protokoll bereits während des Injektionsprozesses vermischt.
Dies wird ermöglicht durch eine Mischdüse, die zwei Spritzen aufge-
setzt wird, in denen die Komponenten aufgezogen sind. Während des
Injizierens werden die Komponenten innerhalb der Mischdüse durch
zwei umeinander gewundene Kanäle geleitet, sodass bei ihrem Austritt
eine gute Durchmischung der Komponenten gegeben ist. Des Weiteren
wird die in der Gussform befindliche Luft während des Injektionspro-
zesses durch das Fibringel verdrängt, sodass die Gefahr einer Blasenbil-
dung durch Lufteinschlüsse minimiert wird. Die Polymerisationskom-
ponenten gelangen noch in flüssigem Zustand in die Gussform, sodass
die Textilstruktur gleichmäßig von Fibrin umgeben wird. Dies gewähr-
leistet eine optimale und gleichmäßige Verteilung der Zellen im Scaf-
fold, die durch die Erstarrung des Fibringels in ihrer Position fixiert
werden. In der Vergangenheit führte eine ungleichmäßige Verteilung
der Zellen in den unterschiedlichen Scaffolds oftmals zu einer unzurei-
chenden Gewebeentwicklung [97]. Die Verwendung einer Trägermatrix
aus Fibringel bietet einen wichtigen Lösungsansatz dieses Problems.
Der optimierte Gussprozess zeichnet sich vor allem durch seine Ein-
fachheit aus. Im Gegensatz zum bisher bestehenden Verfahren ist der
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Erfolg des Gusses weniger von der Geschicklichkeit des Durchführen-
den abhängig; es können vielmehr auf einfache Weise reproduzierba-
re Gefäßprothesen hergestellt werden. Selbstverständlich muss vor Im-
plantation des Vascular Composite Grafts eine Besiedlung der inneren
Oberfläche mit Endothelzellen erfolgen, um die Thrombogenität der
Gefäßprothese auf ein Minimum reduzieren zu können. Dazu muss ein
geeignetes Verfahren evaluiert werden, welches eine gleichmäßige Auf-
tragung der Endothelzellen gewährleistet. Zu untersuchen bleiben ins-
besondere die Wechselwirkungen zwischen Endothelzellen und Myofi-
broblasten unter mechanischer Stimulation. Die Entwicklung endothel-
zellbeschichteter Vascular Composite Grafts ist Gegenstand derzeitiger
Forschung unserer Arbeitsgruppe.
12.2 Optimierung der Gussform
Neben dem weitgehend unsicherem Erfolg des bisherigen Gussverfah-
rens zeigte auch die ursprüngliche Gussform entscheidende Nachteile.
Nach Polymerisation des Gels musste die noch empfindliche Gefäßpro-
these aus der Gussform entnommen und in die Flusskammer des Biore-
aktorsystems eingenäht werden. Allein das Herauslösen der frisch ge-
gossenen Gefäßprothese aus der Gussform gestaltete sich in der Praxis
zum Teil sehr schwierig, sodass es mitunter zur Zerstörung des Vas-
cular Composite Grafts kam [135]. Überdies beinhaltet die mit dieser
Vorgehensweise verbundene beträchtliche Manipulation der Gefäßpro-
these ein nicht zu verachtendes Kontaminationsrisiko. Durch das Ein-
nähen der Gefäßprothese in die Flusskammer kann es schließlich zu
Einrissen des Gewebes kommen, sodass das Vascular Composite Graft
aufgrund von Leckagen nicht implantationsfähig wäre. Ferner könnte
sich die Gefäßprothese aus der Flusskammer lösen, was zu ihrer Zer-
störung führen würde. Aus diesem Grund kann die neue Gussform nach
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dem Guss der Gefäßprothese als Flusskammer in das Schlauchsystem
des Bioreaktors integriert werden. Die Gefäßprothese wird dabei weder
berührt, noch aus der Gussform entnommen.
Durch die ausschließliche Verwendung von handelsüblichen Laborma-
terialien können Kosten, die durch die Produktion einer eigens angefer-
tigten Gussform entstehen würden, eingespart und alle Komponenten
als Einmalartikel genutzt werden. Überdies kann der Gussprozess in
nahezu allen Laboratorien durchgeführt werden, sodass das Vascular
Composite Graft bedarfsgerecht zur Anwendung kommen könnte.
Als nachteilig stellte sich im Laufe der Versuche allerdings der In-
nenzylinder aus Teflon heraus, der trotz der beschriebenen exzellenten
Gleiteigenschaften dieses Materials nach dem Guss oftmals nicht ein-
fach aus der Form zu entfernen war, sodass es teilweise zur Zerstörung
von Gewebeteilen kam. Auch die Dichtigkeit der Gussform, die aus
mehreren Komponenten zusammengefügt war, war nicht immer gege-
ben. Aus diesem Grund wurden alle Steckverbindungen von Gussform
und Schlauchsystem mit Kabelbindern versehen, die dieses Problem
behoben. Trotzdem bleibt dieser Aspekt zu verbessern, da mögliche
Undichtigkeiten potentielle Eintrittspforten für Kontaminationen dar-
stellen.
12.3 Optimierung der Fibringelmatrix
Neben der oben bereits angesprochenen optimalen Verteilung und Fi-
xierung der Zellen im Scaffold bietet Fibringel den entscheidenden Vor-
zug der Möglichkeit zur autologen Gewinnung durch Kryopräzipitation
aus Zitratblut. Demnach können nicht nur die zur Herstellung des Vas-
cular Composite Grafts benötigten Zellen, sondern auch das Scaffold-
material Fibringel vom Transplantatempfänger selbst gewonnen wer-
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den. Zum einen werden mögliche immunologische Reaktionen des Emp-
fängers dadurch verhindert, zum anderen das Infektionsrisiko minimiert.
Für die Versuche der vorliegenden Arbeit hingegen wurden kommerzi-
ell erhältliche Fibringelkomponenten vom Schaf verwendet. Da für ei-
ne eventuelle Implantation der Gefäßprothesen jedoch autologes Fibrin
notwendig wird, sollte dieses vor Implantation des Vascular Composite
Grafts auch in Vorversuchen getestet werden.
Ein weiterer wesentlicher Vorteil des Scaffoldmaterials Fibringel liegt
in der Möglichkeit zur Kopplung verschiedener Substanzen über die
Bindungsstelle des Faktors XIII. So könnten etwa Wachstumsfaktoren
an das Fibringel gekoppelt werden, die das Zellwachstum bis zur De-
gradation des Gels stimulieren. Auch die Entwicklung von Vasa va-
sorum könnte auf diese Weise angeregt werden, um die Versorgung der
Zellen mit Nährstoffen zu optimieren. Möglicherweise könnte dies den
in einigen Gefäßen nachweisbaren Zelluntergang verhindern.
12.4 Optimierung der textilen Stützstruktur
Das Konzept einer komplett autologen Gefäßprothese wurde zu Guns-
ten eines schnell verfügbaren, mechanisch stabilen Vascular Composite
Grafts verlassen, das jedoch eine textile Stützstruktur aus dem nicht-
resorbierbaren Material PVDF beinhaltet. Da dieses allerdings in Form
eines Meshes in die Gefäßwand integriert wird, wird der Fremdmateri-
alanteil des Vascular Composite Grafts minimiert und ein direkter Kon-
takt zur Blutphase vermieden.
Im Sinne eines möglichst autologen Gefäßersatzes kann allerdings an
dieser Stelle die Verwendung eines biodegradierbaren Materials gefor-
dert werden. Dies birgt jedoch zum einen die Gefahr eines verfrühten
Abbaus des resorbierbaren Polymers und daraus resultierenden Wand-
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instabilitäten. Die Folgen reichen von der aneurysmatischen Dilatati-
on bis hin zur Gefäßruptur und wären katastrophal für den betroffenen
Transplantatempfänger. Zum anderen können insbesondere im Rahmen
des Degradierungsprozesses saure Metaboliten entstehen. Dies wurde
beispielsweise für das degradierbare Material PLA beschrieben und
könnte unter Umständen zu chronischen Entzündungsprozessen führen
[178, 91]. Die daraus resultierenden Umbauprozesse der Gefäßwand
bewirken eine Beeinträchtigung der Compliance der Gefäßprothesen
und können Stenosierungen hervorrufen. Auch eine Dedifferenzierung
der glatten Muskelzellen scheint möglich [178]. Die Herstellung eines
Vascular Composite Grafts unter Verwendung eines biodegradierba-
ren Materials ist Gegenstand aktueller Forschung im Rahmen des EU-
Projektes: EU-STREProjekt; Intelligent Biomaterial Systems for Car-
diovascular Tissue Repair - Proposal/Contract No: STRP 013633.
Die für das Vascular Composite Graft verwendete textile Stützstruk-
tur aus PVDF gibt der Gefäßprothese eine ausreichende mechanische
Stabilität, die ihre Einbringung in das Bioreaktorsystem bereits unmit-
telbar nach dem Guss ermöglicht. Alle Gefäßprothesen hielten den me-
chanischen Belastungen im Bioreaktor stand; es traten keine makrosko-
pisch sichtbaren Rupturen des Gewebes auf.
In der Handhabung bewährte sich die Textilstruktur durch ihre beson-
dere Flexibilität. Die offene Maschenstruktur des Biomaterials erlaubt
eine knitterfreie Anpassung des Innendurchmessers der Gefäßprothese,
sodass eine vasomotorische Adaptation ermöglicht wird. PVDF weist
überdies eine vergleichsweise geringe Gleitfähigkeit auf, die von eini-
gen Autoren als förderlich für die Zelladhäsion und Inkorporation er-
achtet wurde [128]. Dies konnte in den vorliegenden Versuchen bestä-
tigt werden. Die Textilstruktur wurde in allen histologisch begutachte-
ten Gefäßprothesen von Zellen bewachsen und zeichnete sich durch ei-
ne gute Integration in das umliegende Gewebe aus. Die Zellen drangen
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überdies zwischen die einzelnen Textilfilamente und bildeten hier einen
Verband. Demnach ist eine Gewebeverträglichkeit von PVDF prinzipi-
ell anzunehmen.
Da das Material jedoch unmittelbar in das Gefäßsystem eingebracht
wird und unter Umständen selbst mit Blut in Kontakt treten könnte,
bleibt allerdings die Frage nach der Thrombogenität von PVDF zur Dis-
kussion. Ausgehend vom Konzept der piezoelektrischen Eigenschaften
des Materials, gehen einige Autoren derzeit von einem eher geringen
thrombogenen Potenzial aus (vgl. Kapitel 6.5.5) [128]. Dies bliebe al-
lerdings vor Implantation des Vascular Composite Grafts zu überprü-
fen.
Da vor einer Verwendung des Vascular Composite Grafts in vivo eine
Besiedlung der inneren Oberfläche mit Endothelzellen erforderlich ist,
sollten vor einer Implantation die Wechselwirkungen zwischen PVDF
und Endothelzellen überprüft werden. Auch eine Koppelung vonWachs-
tumsfaktoren an die textile Stützstruktur wäre denkbar. Auf diese Wei-
se kann eine sehr gezielte Stimulation des Gewebewachstums erreicht
werden, im Sinne eines „intelligenten” Biomaterials.
12.5 Weiterentwicklung des Bioreaktors
Die Beurteilung der Weiterentwicklung des Bioreaktorsystems soll zu-
nächst vor dem Hintergrund der von Freed beschriebenen Anforderun-
gen (vgl. Kapitel 7.1) erfolgen, die im Allgemeinen für alle im kardio-
vaskulären Tissue Engineering zur Anwendung kommenden Bioreak-
toren gelten [49].
Demnach soll ein Bioreaktor mindestens einen der folgenden Aspekte
sicherstellen:
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1. Homogene Verteilung der Zellen in einem dreidimensionalen Scaf-
fold
2. Adäquate Gas- und Nährstoffkonzentration im Medium
3. Effizienter Massentransport für das wachsende Gewebe
4. Konditionierung des sich entwickelnden Gewebes durch physi-
kalische Stimuli
5. Informationsgewinn über die Gewebeentwicklung
Ausgehend von diesen Forderungen soll der vorgestellte Bioreaktor
mit den beschriebenen Systemen der Arbeitsgruppen um Niklason und
Hoerstrup (vgl. Kapitel 7.3.1 und 7.3.2) verglichen werden. Darüber
hinaus sollen die wesentlichen Neuerungen des Systems auf der Grund-
lage des von Röhl vorgestellten Bioreaktors diskutiert werden.
12.5.1 Homogene Verteilung der Zellen in einem
dreidimensionalen Scaffold
Niklason und Hoerstrup wählten zur Herstellung einer tissue-engineerten
kleinlumigen Gefäßprothese tubuläre Scaffolds aus PGA bzw. einem
Gemisch aus PGA und Poly-4-Hydroxybutyrat, die mit glatten Mus-
kelzellen bzw. Myofibroblasten besiedelt wurden [125, 81]. Die initia-
le Verteilung der Zellen im Scaffold wird dabei maßgeblich von der
Gleichmäßigkeit der Auftragung der Zellen bestimmt und ist somit ent-
scheidend für die weitere Gewebeentwicklung. Hoerstrup schließt an
die Zellbesiedlung überdies eine statische Kultivierungsphase von 4
Tagen an. Während dieser Zeit können die Zellen ihre Position unter
dem Einfluss der Schwerkraft verändern, sodass unter Umständen be-
reits vor Einbringung der Gefäßkonstrukte in den Bioreaktor eine un-
gleichmäßige Zellbesiedlung stattgefunden hat.
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Ein Lösungsansatz dieses Problems wird im Vascular Composite Graft
durch die Verwendung einer Trägermatrix aus Fibringel verfolgt, die,
wie oben bereits beschrieben, die suspendierten Zellen durch den Er-
starrungsprozess nach ca. 1 Minute in ihrer Position fixiert und somit
überdies eine gleichmäßige Benetzung der Textilstruktur mit Zellen be-
wirkt. Die Position der Zellen ist somit im Gegensatz zu in der Vergan-
genheit vorgestellten Bioreaktorsystemen weitgehend unabhängig von
der Schwerkraft und verändert sich allenfalls bedingt durch die mecha-
nische Konditionierung der Gefäßprothese [91]. Der Nutzen der nach
dem Protokoll von Röhl vorgesehenen statischen Kultivierung des Vas-
cular Composite Grafts vor Einbringung in den Bioreaktor ist im Hin-
blick auf eine möglichst gleichmäßige Zellbesiedlung jedoch weiterhin
fraglich, da die Fixierung der Zellen im Scaffold Fibringel durch den
Polymerisationsprozess weitgehend abgeschlossen ist [135].
In der Zukunft ist ein System zu entwickeln, welches eine gleichmäßige
Besiedlung der dem Lumen zugewandten Oberfläche der Gefäßprothe-
se mit Endothelzellen gewährleisten kann.
12.5.2 Sicherstellen adäquater Gas- und
Nährstoffkonzentrationen im Medium
Zur Schaffung stabiler Kulturbedingungen im Bioreaktorsystem ist die
Aufrechterhaltung der gewünschten Gas- bzw. Nährstoffkonzentration
imMedium erforderlich. Dies setzt grundsätzlich ein ausreichend hohes
Flüssigkeitsvolumen im System voraus. Auch regelmäßige Wechsel des
Kulturmediums sind unabdingbar.
Das Schlauchsystem besteht sowohl bei Niklason und Hoerstrup, als
auch in den beiden Versuchsaufbauten für das Vascular Composite Graft
aus Silikon. Grundsätzlich weist dieses Material hohe Gasdurchlässig-
keitskoeffizienten für Sauerstoff und Kohlendioxid auf, sodass ein Gas-
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austausch über das Schlauchsystem stattfinden kann. Diese wichtige
Eigenschaft von Silikon wird durch eine Platinvulkanisierung poten-
ziert (vgl. Kapitel 10.5.1). In den vorgestellten Bioreaktoren für das
Vascular Composite Graft werden platinvulkanisierte Silikonschläuche
verwendet, sodass ein bestmöglicher Gastransfer über das Schlauchsys-
tem angenommen werden kann. Leider wird das in den Versuchen von
Niklason und Hoerstrup verwendete Silikon nicht spezifiziert, sodass
keine exakte Aussage über die Effizienz des Gasaustausches über das
Schlauchsystem gemacht werden kann.
Die Kultivierung des Vascular Composite Grafts nach Röhl wurde al-
lerdings entgegen derzeitiger Standards der Zellkultur nicht bei gesät-
tigter Luftfeuchtigkeit durchgeführt. Daraus ergibt sich ein Problem be-
züglich der Verwendung gaspermeabler Silikonschläuche. Die geringe
Luftfeuchtigkeit im Wärmeschrank führt zu einer Wasserdampfdiffusi-
on durch die Silikonschläuche, was im geschlossenen Kreislaufsystem
des Bioreaktors zu einer Gasentwicklung führt. Ein weiteres Problem
ergibt sich schließlich aus der Lagerung der Roller- bzw. Dosierungs-
pumpen im Wärmeschrank, bei deren Betrieb relativ viel Abwärme ent-
steht. Eine absolute Temperaturkonstanz des Bioreaktors ist somit nicht
gegeben. Diese Aspekte verdeutlichen, dass konstante Kultivierungs-
verhältnisse im Bioreaktor nach Röhl nur eingeschränkt sichergestellt
werden können.
Das überarbeitete Bioreaktorsystem für das Vascular Composite Graft
trägt den oben genannten Aspekten Rechnung und wird bei gesättigter
Luftfeuchtigkeit in einem CO2-Inkubator gelagert. Um eine Tempera-
turkonstanz zu gewährleisten, wird die Schlauchpumpe außerhalb des
Inkubators positioniert, sodass eine Überhitzung des Systems durch die
während des Betriebes entstehende Abwärme vermieden wird. Dem-
nach kann die überarbeitete Version des Bioreaktors zur Kultivierung
eines Vascular Composite Grafts ein Aufrechterhalten der gewünschten
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Kulturbedingungen in optimaler Weise gewährleisten. Dies kann auch
von den Bioreaktorsystemen nach Niklason und Hoerstrup angenom-
men werden.
Um allerdings die Konstanz der Kulturbedingungen verifizieren zu kön-
nen, wäre eine Bestimmung von pH-Wert, pCO2, pO2, sowie Laktat
und Glukose im Kulturmedium wünschenswert. Zur Bestimmung die-
ser Messgrößen wird dabei zum einen die Möglichkeit zur kontami-
nationsfreien Probenentnahme während der Kulturphase erforderlich,
zum anderen bedarf es der zur Analyse nötigen Laborausstattung. In al-
len zum Vergleich stehenden Bioreaktoren sind diese Voraussetzungen
grundsätzlich gegeben. Weder Niklason noch Hoerstrup machen jedoch
Angaben bezüglich einer Bestimmung dieser Parameter. Während der
Kultur des Vascular Composite Grafts wurde auf systematische Ver-
laufskontrollen der oben genannten Parameter verzichtet, da die grobe
morphologische Beurteilung sowohl der Gewebeentwicklung als auch
des Zustandes des Kulturmediums unauffällig waren. In Zukunft sollten
allerdings zur besseren Vergleichbarkeit und Standardisierung der Kul-
turbedingungen im Bioreaktor Verlaufskontrollen von pH-Wert, pCO2,
pO2, sowie Laktat und Glukose durchgeführt werden. Dies sollte idea-
lerweise bereits innerhalb des Bioreaktors möglich sein, um das trotz
größtmöglicher Vorsicht bei der Probenentnahme verbleibende Konta-
minationsrisiko vollständig zu eliminieren. Denkbar ist die Integration
von Sensoren zur kontinuierlichen, invasiven Überwachung von pH-
Wert, pO2 und pCO2 unmittelbar in den Mediumstrom, wie derzeit in
unserer Arbeitsgruppe in Erprobung.
12.5.3 Effizienter Massentransport für das wachsende
Gewebe
Zur Erhaltung der Vitalität der Zellen in den Gefäßkonstrukten bedarf
es einer ausreichenden Zufuhr von Nährstoffen, sowie des Abtranspor-
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tes von Stoffwechselprodukten. Dies geschieht in allen zum Vergleich
stehenden Bioreaktoren über das Kulturmedium, das mit Hilfe einer
Pumpe durch ein Schlauchsystem geleitet wird und auf diesem Weg die
Gefäßprothesen erreicht. Zur optimalen Versorgung der Zellen schla-
gen Niklason, Hoerstrup und Röhl unterschiedliche Versuchsansätze
vor.
Der Bioreaktor nach Niklason sieht, wie in Kapitel 7.3.1 dargestellt, die
Kultivierung der Gefäßprothesen in Flusskammern vor, die mit Kultur-
medium gefüllt werden [125]. Dem sich entwickelnden Gewebe steht
hier allerdings ein vergleichsweise geringes Mediumvolumen zur Ver-
fügung. Insbesondere unter mechanischer Konditionierung werden dem-
gegenüber jedoch sehr viele Nährstoffe benötigt, sodass sich diese be-
reits nach kurzer Zeit erschöpfen könnten. Während der achtwöchigen
Kultivierungsperiode erfolgt die Ernährung des Gewebes ausschließ-
lich von der äußeren Oberfläche aus, die von Kulturmedium in der
Flusskammer umgeben wird, da die Gefäßprothesen zwecks einer me-
chanischen Stimulation über flexible Silikonschläuche gestülpt werden.
Diese werden für die letzten drei Kulturtage entfernt, sodass die Gefäß-
prothesen erst zu diesem Zeitpunkt direkt von Kulturmedium durch-
strömt werden. Die inneren Wandschichten kommen somit nur begrenzt
mit Kulturmedium in Kontakt. Entstehende Stoffwechselprodukte kön-
nen an dieser Stelle folglich nur zum Teil über den Mediumstrom ab-
transportiert werden, sodass es zur Akkumulation saurer Valenzen an
der Innenfläche der Gefäßprothese kommen könnte.
Aus diesem Grund wird dem Bioreaktorsystem nach Röhl ein weite-
rer Kreislauf hinzugefügt, der einzig dem Abtransport verbrauchten
Kulturmediums aus der Flusskammer dient. Frisches Kulturmedium
kann über zwei kleine Bohrungen im Innenzylinder der Flusskammer
in das äußere Gehäuse übertreten. Überdies wird das Lumen der Gefäß-
prothese bereits von Beginn der Kultivierung im Bioreaktorsystem an
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von Kulturmedium durchströmt, sodass die Ernährung der Zellen auch
von der luminalen Seite aus gewährleistet wird. Dieser Versuchsaufbau
führt allerdings durch das ständige Abpumpen von Kulturmedium aus
dem System zu einem sehr hohen Verbrauch mit entsprechend hohen
Kosten. Außerdem werden die durch die mechanische Stimulation von
den Zellen selbst produzierten Wachstumsfaktoren schnell wieder aus
dem System entfernt und können ihre Wirkung nicht vollständig entfal-
ten.
Im Gegensatz zu den Bioreaktorsystemen nach Niklason und Röhl fasst
Hoerstrup die vormals getrennten Kreisläufe für mechanische Stimula-
tion und Ernährung der Zellen zu einem Kreislauf zusammen; die Ver-
sorgung der Zellen des tissue-engineerten Konstruktes geschieht von
der luminalen Gefäßfläche aus durch das zirkulierende Kulturmedium.
Dies gestattet eine optimale Ernährung insbesondere der Zellen der in-
neren Gefäßwand, sowie die Verhinderung der Ausbildung eines azi-
dotischen Milieus auf Grund akkumulierender Stoffwechselprodukte.
Das Kulturmedium wird mit Hilfe eines an ein Beatmungsgerät ange-
schlossenen „Pulse Duplicators” durch Auslenkung einer darin enthal-
tenen hochelastischen Membran durch das Schlauchsystem zirkuliert.
Allerdings verzichtet Hoerstrup auf den Einbau eines Rückschlagven-
tils im „Pulse Duplicator”, sodass mit jeder Auslenkung der Membran
geringe Mengen Kulturmedium entgegen der Strömungsrichtung zirku-
lieren. Dies wiederum führt einerseits zu undefinierten Strömungen im
System. Andererseits wird die Effizienz des Austausches von Kultur-
medium beeinträchtigt, sodass sich unter Umständen ein Pendelvolu-
men ausbildet, welches nicht zur Versorgung der Gefäßprothesen zur
Verfügung steht.
Die in dieser Arbeit vorgestellte Weiterentwicklung des Bioreaktors
für das Vascular Composite Graft greift auf den Versuchsaufbau von
Hoerstrup zurück. Für den Transport des Kulturmediums durch das
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Schlauchsystem kommt jedoch anstelle eines „Pulse Duplicators” mit
angeschlossenem Beatmungsgerät eine Schlauchpumpe zum Einsatz,
was die Handhabung des Bioreaktors deutlich vereinfacht und die Ent-
stehung eines Pendelvolumens verhindert. Der Bioreaktor umfasst wei-
terhin die in Kapitel 9.2.1 beschriebene Flusskammer zur Kultivierung
des Vascular Composite Grafts. Sie wurde so konzipiert, dass die Nähr-
stoffversorgung des Gewebes bzw. der Abtransport von Stoffwechsel-
produkten von der luminalen Seite der Gefäßprothese aus erfolgen kann.
Ein Gasaustausch wird darüber hinaus durch die umgebenden Silikon-
schläuche sichergestellt. Die im Bioreaktor nach Röhl getrennten Kreis-
läufe wurden dazu in Anlehnung an Hoerstrups Protokoll zu einem
Kreislauf zusammengeführt, was auf Grund der Rezirkulation des Kul-
turmediums zu einer deutlichen Senkung des Verbrauchs führt. Wachs-
tumsfaktoren, die vom Gewebe auf den mechanischen Reiz hin produ-
ziert werden, verbleiben somit innerhalb des Systems und können ihre
Wirkung entfalten.
12.5.4 Konditionierung des sich entwickelnden
Gewebes durch physikalische Stimuli
In den zur Anwendung kommenden Bioreaktorsystemen sollen die klein-
lumigen tissue-engineerten Gefäßprothesen durch physikalische Stimu-
li konditioniert werden. Dies dient zum einen der Stimulation der Ge-
webeentwicklung, zum anderen der Vorbereitung auf die Bedingungen
im Organismus.
Aus diesem Grund wird oftmals die Simulation physiologischer Bedin-
gungen im Bioreaktor gefordert. Dabei kommen grundsätzlich die phy-
sikalischen Einflussgrößen Scherung, radiäre Dehnung, sowie Dehnung
in Längsrichtung zum Tragen, denen vaskuläre Gewebe in vivo ausge-
setzt sind (vgl. Kapitel 3.3 und 7.3). In einem Bioreaktor können diese
Größen durch verschiedene Variablen simuliert werden. Eine Scherung
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des Gewebes wird durch einen intraluminalen Fluss erzeugt, der über
eine pulsatile Strömung zudem einerseits eine radiäre Dehnung im Sin-
ne eines Volumenpulses und andererseits eine Dehnung des Gefäßes in
Längsrichtung bewirkt. Die Installation eines Druckes trägt zusätzlich
zu einer Dehnung des Gefäßquerdurchmessers bei. Eine Variation die-
ser Einflussgrößen im Bioreaktor kann über die Parameter Flussrate,
Pulsfrequenz und Druckamplitude stattfinden.
Im Bioreaktor nach Niklason werden jedoch nicht alle der oben genann-
ten physikalischen Kriterien simuliert. Da die Gefäßprothese über einen
Silikonschlauch gezogen wird, der das Gefäßlumen komplett ausfüllt,
erfährt das Gewebe keine Scherung, die sich aus einer intraluminalen
Flüssigkeitsströmung ergeben würde. Lediglich in den letzten drei Kul-
turtagen wird der Silikonschlauch entfernt und ein Flüssigkeitsstrom
durch das Lumen installiert. Die Flussrate des Kulturmediums bleibt
dabei allerdings mit höchstens 6 ml/min sehr gering und erreicht nicht
die Ausmaße der unter physiologischen Bedingungen erreichten Fluss-
raten von beispielsweise etwa 90 ml/min in den Herzkranzarterien [40].
Die wesentliche mechanische Einflussgröße stellt in Niklasons Ver-
suchsaufbau die radiäre Dehnung dar, resultierend aus einer pulsati-
len Strömung innerhalb des Silikonschlauches. Eine zyklische radiäre
Dehnung wird als wesentlicher Stimulus für die Gewebeentwicklung
angesehen [107]. Die histologische Beurteilung der von Niklason kulti-
vierten Gefäßprothesen zeigte eine gleichmäßige Gewebeentwicklung
bei gerichteter Ausrichtung der glatten Muskelzellen. Überdies konn-
te das Gewebe in mechanischen Testungen Drücken bis zu 2150 mm-
Hg standhalten und wies damit eine mit nativen Arterien vergleichbare
mechanische Stabilität auf. Die Relevanz einer exakten Simulation der
mechanischen in vivo Bedingungen bleibt damit offen.
Der Bioreaktor nach Hoerstrup hingegen sieht, ebenso wie der Bioreak-
tor nach Röhl, die Installation eines pulsatilen Flüssigkeitsstromes im
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Lumen der Gefäßprothesen von Beginn der Kultivierung an vor. Die
Zellen der tissue-engineerten Gefäßprothese erfahren auf diese Weise
während der gesamten Kulturperiode im Bioreaktor eine Dehnung und
werden überdies einer Schubspannung ausgesetzt. Durch ein fehlendes
Rückschlagventil in der Zuführung kann jedoch keine definierte Schub-
spannung aufgebaut werden, da Teile des Mediums auch wieder retro-
grad in das Reservoir zurückgedrückt werden. Somit werden einige me-
chanische Einflussgrößen, die im Organismus auf vaskuläre Strukturen
wirken, berücksichtigt. Lediglich der Einfluss des Druckes wird ver-
nachlässigt. Somit erfahren die Gefäßprothesen eine verglichen mit na-
tiven Arterien weitaus geringere Dehnung in ihrem Querdurchmesser,
die in diesem Versuchsaufbau einzig von der Pulsation der Flüssigkeit
abhängig ist.
Da jedoch das Ausmaß der Dehnung der Gefäßprothesen in ihremQuer-
durchmesser von ausnehmender Relevanz für die Gewebeentwicklung
ist, wurde in der neuen Version des Bioreaktors für das Vascular Com-
posite Graft ein Druck über die Gefäßprothese angelegt. Dazu wur-
de der Gefäßprothese ein Widerstand in Form einer Schlauchklemme
nachgeschaltet, die zu einer Kaliberreduktion des Schlauches führte.
Eine Veränderung des Widerstandes und damit des Druckes konnte mit
Hilfe eines Schraubgewindes an der Schlauchklemme erzielt werden.
Das Vascular Composite Graft kann im neuen Bioreaktor somit den we-
sentlichen mechanischen Einflussgrößen ausgesetzt werden, die unter
physiologischen Bedingungen in vivo auf vaskuläre Strukturen einwir-
ken. Das Gewebe kann demzufolge in optimaler Weise auf die Anfor-
derungen im Organismus nach der Implantation vorbereitet werden.
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12.5.5 Informationsgewinn über die
Gewebeentwicklung
Der Goldstandard zur Beurteilung der Gewebeentwicklung ist zunächst
die Histologie, bzw. Immunhistologie. Neben der histologischen Ana-
lyse der Gewebsmorphologie nach Abschluss der Kulturphase sollte
idealerweise bereits während der Zeit im Bioreaktor eine Beurteilung
der Gewebeentwicklung möglich sein. Dazu bietet sich die Verwen-
dung klarsichtiger Materialien an, insbesondere für die Flusskammer
des Systems. Leider werden keine Angaben über die für den Bioreaktor
nach Niklason verwendeten Materialien gemacht, sodass das System
unter diesem Gesichtspunkt nicht ausreichend beurteilt werden kann.
Bei der Konstruktion der Flusskammer VFC I des Bioreaktors nach
Röhl, sowie derenWeiterentwicklung VFC II wurde die Forderung nach
einer Beurteilbarkeit des Gewebes während der Kultur berücksichtigt.
So wurde die Flusskammer VFC I aus dem klarsichtigen Werkstoff
PMMA (Polymethylmethacrylat) gefertigt, der allerdings im Laufe des
Betriebs nach mehrfacher Sterilisation Zeichen von Sprödigkeit zeigte.
Aus diesem Grund musste die Flusskammer modifiziert werden, sodass
lediglich der Deckel der neuen VFC II aus PMMA hergestellt werden
konnte, während der Korpus der Flusskammer aus POM (Polyacetal),
einem opaken Werkstoff, gefertigt werden musste. Da das sich entwi-
ckelnde Gewebe nicht von allen Seiten eingesehen werden kann, ist
eine ausreichende Beurteilung der Gewebeentwicklung somit nur ein-
geschränkt sicherzustellen.
Der Bioreaktor nach Hoerstrup hingegen verfolgt eine andere Strate-
gie der Gewebekultivierung, indem die Gefäßprothese über Nähte un-
mittelbar an das Schlauchsystem des Bioreaktors angeschlossen wird.
Dabei befindet sich das Gefäß in einem Silikonschlauch, dessen Trans-
parenz eine Sicht auf alle äußeren Gewebeabschnitte zulässt.
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Auch die kombinierte Guss-/Flusskammer für das Vascular Composite
Graft sieht die Gewebekultivierung in einem Silikonschlauch vor und
ermöglicht auf diese Weise eine Beurteilung der Gefäßprothese von al-
len Seiten, sowohl während des Gussprozesses als auch während der
gesamten Kulturperiode. Eine grobe Beurteilung des Gewebezustandes
kann jedoch bereits anhand des Kulturmediums erfolgen. Eine Trübung
des Mediums kann, ebenso wie eine Verfärbung des pH-Indikators,
beispielsweise auf eine Kontamination des Systems hindeuten, die das
tissue-engineerte Gewebe zerstören würde. Um den Zustand des Kul-
turmediums im System hinreichend beurteilen zu können, sollten das
Schlauchsystem des Bioreaktors, sowie das Mediumreservoir weitge-
hend transparent sein. Diese Grundvoraussetzung wird in allen zum
Vergleich stehenden Bioreaktoren erfüllt.
12.6 Evaluation geeigneter
Kulturbedingungen für das vorgestellte
Bioreaktorsystem
Neben der Optimierung von Gusskammer und Bioreaktor, sowie der
Entwicklung eines integrierten Systems für Guss und Kultur, sollten
in dieser Arbeit verschiedene Parameter zur Erzeugung mechanischer
Stimuli zur Konditionierung des Gewebes evaluiert werden.
Zur Untersuchung der Einflüsse verschiedener Flussraten und Druck-
profile auf die Gewebeentwicklung der Vascular Composite Grafts wur-
den zwei Versuchsreihen durchgeführt, die bereits in Kapitel 10.2 be-
schrieben wurden. Die erste Versuchsreihe diente der Evaluation der
für die Gewebeentwicklung förderlichsten Flussrate. Es wurden in zwei
Versuchsläufen drei Gefäßprothesen parallel mit unterschiedlichen Fluss-
raten kultiviert. Tabelle 12.1 fasst nochmals die Kulturbedingungen die-
ser Gefäßprothesen 1a, 1b und 1c zusammen.
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In der zweiten Versuchsreihe sollte der Einfluss zwei verschiedener
Druckprofile eruiert und bewertet werden. Auch diese Versuchsansätze
seien an dieser Stelle in Tabelle 12.1 zusammengefasst.
Die in Kapitel 11.1 sowie 11.2 dargestellten Ergebnisse dieser Versu-
che sollen an dieser Stelle vor dem Hintergrund der in Kapitel 3.2 the-
matisierten Morphologie nativer Arterien miteinander verglichen und
bewertet werden.
12.6.1 Einfluss verschiedener Flussraten auf die
Gewebeentwicklung
Zur Untersuchung des Einflusses verschiedener Flussraten auf die Ge-
webeentwicklung der Vascular Composite Grafts wurden für die erste
Versuchsreihe die in Tabelle 12.1 dargestellten Versuchsbedingungen
festgelegt. Diese Werte wurden in Anlehnung an die Flussraten nati-
ver Koronararterien gewählt, die in Abhängigkeit vom Herzzyklus von
maximal 150 ml Blut pro Minute durchströmt werden (vgl. Abbildung
12.1).
Insbesondere die linke Koronararterie weist dabei eine hohe Variabi-
lität der Flussrate auf, resultierend aus ihrer Kompression während der
Systole. Zeitweise findet sogar ein Rückfluss statt. Die maximale Fluss-
rate von etwa 150 ml/min wird während der Diastole erreicht. Die lin-
ke Herzkranzarterie wird demzufolge nur für kurze Zeit einer beson-
ders hohen bzw. niedrigen Flussrate ausgesetzt. Die Flussrate der rech-
ten Herzkranzarterie dagegen zeigt einen konstanteren Verlauf über die
Zeit, da die rechte Koronarie in geringerem Ausmaß durch den sich
kontrahierenden Herzmuskel während der Systole komprimiert wird.
Dabei werden Flussraten von 80 - 100 ml/min erreicht.
Die Vascular Composite Grafts hingegen wurden während der gesam-
ten Kulturphase im Bioreaktorsystem konstanten Flussraten ausgesetzt.
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Tabelle
12.1:Versuchsreihen:
Versuchsreihe
M
itteldruck
(Zielw
ert)
[m
m
H
g]
D
ruckprofil
Flussrate
[m
l/m
in]
Laufzeit[Tage]
1a
100
konstant
66
21
1b
100
konstant
100
21
1c
100
konstant
141
21
2a
100
konstant
100
21
2b
100
ansteigend
100
21
202
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Abbildung 12.1: Verhalten des koronaren Blutflusses und zeitliche Be-
ziehung zu Systole, Diastole und zu den Druckverläu-
fen im linken Ventrikel und in der Aorta [40]
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Da die auf das Gewebe wirkenden Scherkräfte jedoch mit dem pul-
satilen Fluss wechseln, wurde die physikalische Stimulation der oben
beschriebenen Situation in vivo in Grundzügen nachempfunden.
So erfuhr die mit einer durchschnittlichen Flussrate von 141 ml/min
durchströmte Gefäßprothese 1c während der gesamten 21-tägigen Kul-
turphase sehr hohe Scherkräfte, die hingegen in der linken Koronararte-
rie lediglich in der Diastole erreicht werden. Die Spitzenflussrate für die
Gefäßprothese 1c dürfte allerdings noch deutlich höher liegen. Die für
die Gefäßprothese 1c gewählten Kulturbedingungen entsprachen dem-
zufolge bei weitem nicht den physiologischen Bedingungen. Die Fol-
gen dieser Kulturbedingungen auf die Gewebeentwicklung waren so-
wohl makroskopisch, als auch anhand der in Kapitel 11.1.1 und 11.1.2
beschriebenen histologischen Gewebsanalysen eindrücklich zu erken-
nen. Bereits makroskopisch war eine Einengung des Lumens festzu-
stellen, resultierend aus einer drastischen Hypertrophie der Gefäßwand.
Bei mikroskopischer Beurteilung traten insbesondere in den mittleren
Wandschichten zahlreiche Gewebsnekrosen hervor. In der Trichrom-
Färbung fiel außerdem der Kollagenreichtum der Gefäßprothese 1c auf,
der sich im Hydroxyprolin-Assay bestätigte. Dieser könnte Ausdruck
einer hohen mechanischen Beanspruchung der Gefäßwand sein, die
vermutlich auf zu hohe Scherkräfte zurückzuführen ist. Die überpropor-
tionale Kollagenproduktion hat möglicherweise zu einer Unterbindung
der Nährstoffzufuhr geführt, sodass die mittleren Gefäßwandabschnit-
te nicht mehr ausreichend versorgt werden konnten. Die dem Lumen
zugewandte Oberfläche zeigte außerdem stellenweise Gewebsausrisse.
Auch diese sind durch eine dem Stand der Gewebeentwicklung unan-
gemessene Belastung durch Scherkräfte zu erklären. Hoerstrup etwa
setzte die tissue-engineerten Gefäßprothesen Flussraten von bis zu 750
ml/min aus, was eine Abschwemmung der Endothelzellschicht zur Fol-
ge hatte [81]. Wie jedoch anhand der Gefäßprothese 1c festzustellen
ist, scheint bereits eine Flussrate von 141 ml/min ausreichend für eine
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Abtragung von Gewebe zu sein.
Des Weiteren fielen im histologischen Präparat der Gefäßprothese 1c
neben dem deutlich verkleinerten Hauptlumen mehrere kleinere Neben-
lumina auf, die meist unmittelbar neben Anschnitten der Textilstruktur
zu finden waren. Die umliegenden Zellen zeigten eine zirkuläre Aus-
richtung, die für einen Flüssigkeitsstrom innerhalb dieser Nebenlumina
sprach. Die Lumeneinengung der Gefäßprothese 1c ging dabei mit ei-
ner erhöhten mechanischen Belastung des noch unreifen Gewebes ein-
her. Dies kann zu einer Beschädigung der Gefäßwand geführt haben,
sodass sich die Flüssigkeit im Sinne einer Dissektion entlang der Fila-
mente der Textilstruktur ausbreiten konnte. Auf dem Boden einer derar-
tigen Porosität der Gefäßwand könnten sich im weiteren Verlauf Einris-
se bilden, die schließlich zu einer Ruptur/Dissektion der Wand führen
könnten. Für eine Implantation wäre die mit einer Flussrate von 141
ml/min kultivierte Gefäßprothese demzufolge völlig ungeeignet.
Im Gegensatz dazu zeigte die Gefäßprothese 1a, die mit einer Fluss-
rate von 66 ml/min kultiviert wurde, ein weitgehend glatt begrenztes,
weites Lumen. Die Gefäßwand war nicht hypertrophiert; im mittleren
Gefäßwandabschnitt waren stellenweise untergegangene Zellen zu fin-
den, allerdings in geringerem Ausmaß als im Falle der Gefäßprothese
1c. Möglicherweise ist dieser Gewebeuntergang auf eine Minderversor-
gung der Zellen zurückzuführen. Es wäre denkbar, dass eine Flussrate
von 66 ml/min nicht für eine adäquate Versorgung der Zellen ausreicht.
Die Gefäßprothese 1b hingegen wurde mit einer Flussrate von 100ml/min
kultiviert. Dies entspricht in etwa den mittleren Flussarten der rechten
bzw. linken Koronararterie. Diese Gefäßprothese zeigte eine gleichmä-
ßige Gewebeentwicklung bei glatter luminaler Oberfläche. Die Gefäß-
wand zeigte keine Hypertrophie, auch das Lumen blieb durchgängig.
Zeichen eines Zellunterganges waren nicht festzustellen; der Gewebs-
verband erschien intakt und vital. Die Zellen zeigten eine weitgehend
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zirkuläre Ausrichtung; der Verband erschien lediglich in der mittleren
Gefäßwandschicht etwas aufgelockerter. Dies ist vermutlich auf den
Einfluss der in dieser Schicht liegenden Textilstruktur zurückzuführen,
die mechanische Kräfte, insbesondere Dehnung, abfängt, sodass die
Zellen an dieser Stelle nur eine sehr geringe mechanische Konditionie-
rung erfahren. Alternativ ist eine Minderversorgung der mittleren Wan-
dabschnitte aufgrund einer reduzierten Gasversorgung zu diskutieren.
Im Lumenbereich wird durch den direkten Gewebs-Medium-Kontakt
und in den äußeren Wandabschnitten durch die Nähe zur gaspermea-
blen Platin-Silikonwandung eine optimale Gasversorgung ermöglicht,
welche jeweils zum mittleren Gewebeabschnitt hin abnehmend ist. Ei-
ne Auflockerung des Zellverbandes in der mittleren Gefäßwandschicht
ist in allen histologisch beurteilten Vascular Composite Grafts zu er-
kennen.
In der Vergangenheit haben sich jedoch sehr niedrige Flussraten bzw.
Scherkräfte, weit unter dem Niveau des menschlichen Körpers, als be-
sonders günstig auf die Gewebeentwicklung, insbesondere in den ersten
Tagen der Kultivierung erwiesen [12]. Die von Niklason produzierten
tissue-engineerten Gefäßprothesen etwa wurden Flussraten von maxi-
mal 6 ml/min ausgesetzt und erreichten eine bislang unerreichte me-
chanische Festigkeit, wobei die gewählten Methodiken unterschiedli-
cher Gruppen zur Evaluation der mechanischen Stabilität nicht direkt
vergleichbar sind [125].
Möglicherweise zeigte die Gefäßprothese 1a in den ersten Tagen der
Kultivierung eine besonders gute Gewebeentwicklung unter dem Ein-
fluss der geringen Flussrate. Für das sich entwickelnde Gewebe könnte
im Laufe der Kultur allerdings die Versorgung mit Kulturmedium nicht
ausgereicht haben, sodass einzelne Zellen nekrotisch wurden. Um die-
ser Hypothese nachgehen zu können, sollte die Gewebeentwicklung in
Zukunft nach 7 - 10 Tagen histologisch beurteilt werden, um das Ver-
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hältnis von Gewebemasse und Nährstoffversorgung besser abschätzen
zu können.
Die Kultivierung im Bioreaktor bietet den entscheidenden Vorteil einer
Adaptation der mechanischen Stimulation an den Stand der Gewebe-
entwicklung. Dieser wurde in den Versuchen der vorliegenden Arbeit
jedoch nur begrenzt genutzt. Alle Gefäßprothesen wurden von Beginn
der Kultivierungsphase im Bioreaktor an einer über den gesamten Zeit-
raum konstant bleibenden Flussrate ausgesetzt. Demzufolge sollte in
Zukunft der Einfluss einer sukzessiven Erhöhung der Flussrate eva-
luiert werden. Möglicherweise ist das Problem des Missverhältnisses
zwischen Gewebeentwicklung und Nährstoffversorgung auf diese Wei-
se zu lösen.
Aus den Versuchen der vorliegenden Arbeit geht eine Flussrate von 100
ml/min als am förderlichsten für die Gewebeentwicklung hervor. Aus
diesem Grund wurden die im Rahmen der im Folgenden beschriebenen
zweiten Versuchsreihe kultivierten Gefäßprothesen bei einer Flussrate
von 100 ml/min kultiviert.
12.6.2 Einfluss verschiedener Druckniveaus auf die
Gewebeentwicklung
In der zweiten Versuchsreihe zur Erarbeitung geeigneter Kulturbedin-
gungen wurde das Vascular Composite Graft unter konstantem Druck,
sowie unter ansteigenden Druck kultiviert, wie bereits in Kapitel 10.2.2
beschrieben. anschließend wurde die Gewebeentwicklung makrosko-
pisch und histologisch miteinander verglichen.
In dieser Versuchsreihe sollte über ein sukzessives Anheben des Mit-
teldruckes um 10 mmHg pro Tag eine Adaptation der mechanischen
Belastungen an den Stand der Gewebeentwicklung erzielt werden. Dies
sollte einem konstant bleibenden physiologischen Druckniveau von 120/80
207
12 Diskussion
mmHg gegenübergestellt werden. Die Gefäßprothesen beider Versuchs-
ansätze hielten diesen Belastungen ohne weiteres stand; es fanden sich
weder makroskopisch sichtbare Risse, noch Rupturen des Gewebes.
Dieser Befund unterstreicht die mechanische Festigkeit der Vascular
Composite Grafts, die demnach physiologischen Drücken auch über
einen längeren Zeitraum standhalten können.
Anhand der in Kapitel 11.2.1 und 11.2.2 dargestellten histologischen
Analysen wird ersichtlich, dass sich ein an den Stand der Gewebe-
entwicklung angepasstes Druckniveau als besonders förderlich erweist.
Die unter diesen Bedingungen kultivierte Gefäßprothese 2b zeigte eine
klar abgrenzbare Dreischichtung der Wand, ohne Zeichen einer Hyper-
trophie. Das Gefäßlumen war von zirkulär orientiertem Gewebe glatt
begrenzt; es bestand kein Anhalt für Gewebsausrisse oder etwa -untergang.
Demgegenüber war die Wand der unter einem konstanten Druckniveau
kultivierten Gefäßprothese 2a leicht hypertrophiert und bot dem Lumen
keine einheitliche Begrenzung; stellenweise fanden sich hier Gewebs-
ausrisse. Nicht alle Zellen zeigten eine zirkuläre Orientierung, das Ge-
webe bot insgesamt im direkten Vergleich mit der Gefäßprothese 2b ein
eher unruhiges Bild.
Aus diesen Befunden lässt sich schließen, dass die mechanische Belas-
tung der Gefäßprothese 2a für den aktuellen Stand der Gewebeentwick-
lung möglicherweise unangemessen war. Durch Anlegen eines Druckes
über das Gefäß wird eine radiäre Dehnung erzeugt, die als wesentlicher
Stimulus für die Gewebeentwicklung gilt, auch im Hinblick auf die Pro-
duktion extrazellulärer Matrix [107, 98, 30]. Die Gefäßprothese 2a er-
fuhr bereits in einem sehr frühen Reifungsstadium eine starke radiäre
Dehnung, die möglicherweise zu der in der Trichrom-Färbung nachzu-
vollziehenden überproportionalen Kollagenproduktion insbesondere in
den äußeren Wandschichten geführt hat. Die Trichrom-Färbung der Ge-
fäßprothese 2b hingegen ergab eine gleichmäßige Produktion kollage-
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ner Fasern in den Wandschichten mit größter mechanischer Belastung.
Insbesondere in den äußeren und inneren Wandschichten sind kollage-
ne Faserbündel zu finden; im mittleren Gefäßwandabschnitt dagegen
zeigen diese sich kaum. An dieser Stelle findet vermutlich die geringste
mechanische Belastung des Gewebes statt; die auf die Gefäßwand ein-
wirkenden Kräfte werden hier weitgehend auf die Filamente der Textil-
struktur übertragen und wirken sich demzufolge nur in geringem Maße
auf die umliegenden Zellen aus.
Die Gefäßprothese 2b zeigte nach Beurteilung der oben dargestellten
Kriterien insgesamt ein deutlich besser entwickeltes Gewebe als die
Gefäßprothese 2a. Die vorliegenden Ergebnisse unterstreichen dieWich-
tigkeit einer Adaptation der mechanischen Belastung in Bioreaktoren
an den Stand der Gewebeentwicklung, die in den Versuchen der vor-
liegenden Arbeit lediglich für den Druck durchgeführt wurde. Die Not-
wendigkeit einer Überprüfung der Auswirkungen ansteigender Flussra-
ten auf die Gewebeentwicklung wird an dieser Stelle nochmals unter-
stützt. Demzufolge können physiologische Bedingungen des menschli-
chen Körpers nicht unkritisch als geeignete Standards für das kardio-
vaskuläre Tissue Engineering übernommen werden.
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13 Zusammenfassung
Ziel dieser Dissertation war die Optimierung des von Röhl beschriebe-
nen Verfahrens zur Herstellung eines Vascular Composite Grafts, einer
tissue-engineerten kleinlumigen Gefäßprothese auf Fibringelbasis, un-
terstützt durch eine Textilstruktur aus PVDF. Zum einen wurde eine
Optimierung und Vereinfachung des bestehenden Gussverfahrens, so-
wie des Bioreaktorsystems angestrebt, zum anderen sollten geeignete
Kulturbedingungen im Bioreaktor evaluiert werden.
Das entwickelte Gussverfahren ermöglicht die einheitliche Polymerisa-
tion des Fibrins in der Gussform und bietet durch besonders gleichmä-
ßige Zellbesiedlung der Textilstruktur optimale Voraussetzungen für ih-
re vollständige Integration in die Gefäßwand. Tissue-engineerte, klein-
kalibrige Gefäßprothesen können damit reproduzierbar auf einfacheWei-
se hergestellt werden.
Die Möglichkeit der Einbringung der Gussform als Flusskammer in
den Bioreaktor, sowie das Zusammenführen der vormals getrennten
Kreisläufe zur mechanischen Konditionierung des Gewebes und zum
Abtransport von Stoffwechselprodukten sind wesentliche Verbesserun-
gen des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Bioreaktorsystems. Als
wichtige Voraussetzung für eine Serienproduktion können zudem meh-
rere Gefäßprothesen parallel in einemBioreaktor kultiviert werden. Aus-
gehend von dem Bioreaktorsystem nach Röhl wurde der Bioreaktor
demnach grundlegend verbessert und weiterentwickelt. Überdies wird
die Kultivierung der Vascular Composite Grafts unter standardisierten
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Bedingungen ermöglicht.
Die Untersuchung geeigneter Kulturbedingungen für das Vascular Com-
posite Graft ergab eine Flussrate von 100 ml/min, sowie ein sukzessive
ansteigendes Druckniveau bis auf einen Mitteldruck von 100 mmHg als
ideale Parameter zur mechanischen Konditionierung. Diese Ergebnisse
unterstreichen insbesondere die Relevanz einer Adaptation der mecha-
nischen Belastungen eines Gewebes an seinen Entwicklungsstand, so-
dass in Zukunft auch ansteigende Flussraten hinsichtlich der Gewebe-
entwicklung untersucht werden sollten.
Einschränkend muss allerdings nochmals darauf hingewiesen werden,
dass in den Versuchen dieser Arbeit ausschließlich die Kultur von Myo-
fibroblasten in Fibringel untersucht wurde; die Vascular Composite Grafts
wurden nicht mit Endothelzellen beschichtet, sodass der starke Einfluss
dieser Zellen auf die Entwicklung kardiovaskulärer Strukturen unbe-
rücksichtigt bleibt. In Zukunft muss demzufolge zum einen ein geeig-
netes Verfahren zu Endothelzellbeschichtung entwickelt werden, zum
anderen müssen die Wechselwirkungen zwischen Myofibroblasten und
Endothelzellen im Vascular Composite Graft hinreichend untersucht
werden, um schließlich eine Implantation der tissue-engineerten Ge-
fäßprothese auf Fibringelbasis zu ermöglichen.
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